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„ [...] it seems that what much of neuroscience still lacks is an experimental par-
adigm for dealing with the complexity of brain circuits. Today, systems formed 
by large numbers of interacting elements - things like a political movement, the 
global financial market, the Internet, the immune system [...] are known as com-
plex systems whose fundamental properties tend to emerge through the collec-
tive interactions of many elements. [...] With its billions of interconnected 
neurons, whose interactions change from millisecond to millisecond, the human 
brain is an archetypal complex system. [...] Essentially, all expressions of hu-
man nature ever produced, from a caveman's paintings to Mozart's symphonies 
and Einstein's view of the universe, emerge from the same source: the relent-
less dynamic toil of large populations of interconnected neurons.“ 
 
Nicolelis, Miguel, 2011, Beyond Bound-
aries: The New Neuroscience of Con-
necting Brains with Machines and how 
it will change our lives, pp.14-18, Henry 




Seit Jahrhunderten versuchen Neurowissenschaftler die Geheimnisse des 
menschlichen Gehirns und der damit verbundenen Krankheiten zu entschlüs-
seln. Dabei gilt die Aufmerksamkeit der Forschung mehr und mehr der Interak-
tion und dem Zusammenspiel der Neurone. Ein Neuron bildet ungefähr 10 000 
Verbindungen mit benachbarten Neuronen aus und in Anbetracht der Milliarden 
an Neuronen befinden sich in einem Kubikzentimeter Hirngewebe so viele Ver-
bindungen wie Sterne in der Milchstraße (Eagleman, 2012). Bei vielen neurolo-
gischen Krankheiten wie der Parkinsonkrankheit liegt eine Veränderung der 
funktionellen Verschaltung von Neuronen und Hirnregionen vor. Diese Arbeit 
soll weiteren Aufschluss über die Rolle der Konnektivität und funktionellen Ver-
schaltung des Gehirns in der Pathophysiologie der Parkinsonkrankheit geben.  
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Michael J. Fox verglich in der Juni-Ausgabe von ‚Good Housekeeping’ 2011 die 
Krankheit mit dem Gefühl in einzementierten Schuhen inmitten einer Straße zu 
stehen und zu wissen, dass ein Bus auf dich zukommt. Die grenzenlose Hoff-
nung und der Leidensdruck der Patienten stellen den größten Antrieb dar diese 
altbekannte Krankheit, deren Ursachen und Therapiemöglichkeiten noch nicht 
vollständig geklärt sind, weiter zu erforschen.  
 
Der Morbus Parkinson gilt als zweithäufigste neurodegenerative Erkrankung 
nach der Alzheimer-Krankheit (Benninger, 2013, de Lau and Breteler, 2006). 
Ein Kennzeichen des Morbus Parkinson stellt der nigrostriatale Dopaminmangel 
dar (Dexter and Jenner, 2013). Millionen von Menschen sind betroffen und auf-
grund der alternden Bevölkerung und der höheren Prävalenz im Alter stellt die-
se Krankheit ein zunehmendes sozioökonomisches Problem dar (de Lau and 
Breteler, 2006, Hammond et al., 2007). Die Prävalenz liegt bei 108 bis 257/100 
000 Einwohner und die Inzidenz bei 11 bis 19/100 000 Einwohner und Jahr, 
wobei Prävalenz und Inzidenz in höherem Alter steigen (von Campenhausen et 
al., 2005, Dorsey et al., 2007). Männer scheinen in westlichen Populationen 
häufiger betroffen zu sein als Frauen (Van Den Eeden et al., 2003). Außerdem 
scheint es einen Unterschied in der Erkrankungshäufigkeit der verschiedenen 
Ethnien zu geben, wobei beispielsweise Europäer häufiger betroffen sind als 
Asiaten (Van Den Eeden et al., 2003, de Lau and Breteler, 2006). 
1.1 Klassifikation  
 
Benannt nach James Parkinson, dessen 1817 publizierte Schrift über die 
Schüttellähmung „An Essay on the Shaking Palsy“ als erste formale Beschrei-
bung dieser Krankheit gilt, wird der Begriff Parkinson heute als Überbegriff für 
die verschiedenen Parkinsonsyndrome verwendet (Parkinson, 2002). Bereits 
Galen von Pergamon beschrieb 129-200 AD in seinem Buch „de Tremore, Pal-
pitatione, Convulsione et Rigore“ die Hauptsymptome dieser Krankheit 
(Raudino, 2012). Zu diesen zählen Rigor, Ruhetremor, Bradykinese und postu-
rale Instabilität. Als häufigste Ursache gilt das idiopathische Parkinsonsyndrom, 
dessen Genese bislang als ungeklärt gilt und deshalb als idiopathisch bezeich-
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net wird. Das idiopathische Parkinsonsyndrom stellt daher die im Volksmund als 
Parkinson-Krankheit bezeichnete Entität dar. Die primären Parkinsonsyndrome 
schließen das idiopathische Parkinsonsyndrom (IPS) und die familiäre, gene-
tisch bedingte Parkinsonkrankheit ein. Man unterscheidet sie von den atypi-
schen Parkinsonsyndromen wie der Multisystematrophie, der progressiven 
supranukleären Blickparese, der kortikobasalen Degeneration und der Demenz 
mit Lewykörperchen sowie den sekundären Parkinsonsyndromen, welche bei-
spielsweise durch Medikamente (Neuroleptika) und Toxine verursacht werden 
können (Dexter and Jenner, 2013, Levin et al., 2016). 
Im Folgenden wird ausschließlich auf das idiopathische Parkinsonsyndrom Be-
zug genommen.  
1.2 Klinik  
 
Das Parkinson-Syndrom stellt eine langsam progrediente neurodegenerative 
Erkrankung dar, die sich im Anfangsstadium häufig durch sehr unspezifische 
Symptome bemerkbar macht, die vom Patienten teilweise als Alterserscheinun-
gen interpretiert werden und dadurch den Diagnosezeitpunkt verzögern (Lees 
et al., 2009). Zu den frühen Symptomen zählen unter anderem eine allgemeine 
Verlangsamung und Bewegungsarmut, eine monotonere Stimme, verminderter 
Armschwung, Mikrographie, Obstipation sowie die Hyposmie, welche bei der 




Das Parkinsonsyndrom geht mit einer Vielzahl an motorischen Symptomen ein-
her. Zu diesen Symptomen zählen die Hauptsymptome Bradykinese, Rigor, 
Tremor (bei ca. 4-6Hz) und posturale Instabilität (Dexter and Jenner, 2013). Als 
typisch für das idiopathische Parkinsonsyndrom gilt die ausgeprägte Asymmet-
rie der Symptome, welche meist im Verlauf der Erkrankung erhalten bleibt 
(Dexter and Jenner, 2013). Auch Gangstörungen mit Festinationen (schnelle, 
schlurfende Schritte mit Vorwärtsneigung des Patienten) sind typische Symp-
tome (Dexter and Jenner, 2013). Ein ebenfalls häufig, meist spät auftretendes 
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Symptom wird als ‚Freezing’ bezeichnet, welches ein Einfrieren der Bewegung 
zu Beginn einer Bewegung oder während der Bewegungsausführung be-
schreibt und durch eine Störung der Vorwärtsprogression gekennzeichnet ist 
(Jankovic, 2008, Nutt et al., 2011). Die Bradykinese beschreibt eine Bewe-
gungsverlangsamung und -verarmung (Jankovic, 2008) und betrifft nicht nur 
den Gang, sondern auch feinmotorische Aufgaben und Spontanbewegungen. 
Feinmotorische Aufgaben (Hemd zuknöpfen, Teetasse halten) stellen, bedingt 
durch Tremor und Bradykinese, für viele Patienten eine Herausforderung dar. 
Insbesondere schnelle repetitive Bewegungen wie Fingertapping oder Dia-
dochokinese zeigen eine zunehmende Verringerung von Geschwindigkeit und 
Bewegungsamplitude (sog. sequence effect) (Kang et al., 2010). Rigor, Tremor 
und Bradykinese können durch ‚Dual tasking’, Koaktivierung und psychische 
Belastung verschlechtert werden (Yogev et al., 2005, Jankovic, 2008).  
 
Nicht-motorische Symptome 
Neben den motorischen Symptomen kommt es häufig zu einer Vielzahl unspe-
zifischer Symptome. Dazu zählen Störungen des autonomen Nervensystems 
mit einer Neigung zur Obstipation, Drangsymptomatik und orthostatischer Dys-
funktion (Jost, 2003). Ebenso kann es zu Störungen der Exekutivfunktion des 
Gehirns wie beispielsweise der Planung und Initiierung von Handlungsabläufen 
und zu neuropsychologischen Symptomen wie Depression und Demenz kom-
men (Jankovic, 2008).  
1.3 Diagnose  
 
Die Diagnose des idiopathischen Parkinsonsyndroms basiert hauptsächlich auf 
der klinisch-neurologischen Untersuchung und Anamnese und dem Ausschluss 
sekundärer und atypischer Parkinsonsyndrome. Als Grundlage der diagnosti-
schen Kriterien werden häufig die UK Parkinson’s disease society brain bank 
clinical diagnostic criteria (Hughes et al., 1992, Lees et al., 2009) verwendet. 
Die Zusatzdiagnostik umfasst Riechtests, transkranielle Sonographie sowie 
bildgebende Verfahren (MRT, SPECT) (Berardelli et al., 2013). In bestimmten 
Patientenpopulationen (junges Erkrankungsalter, positive Familienanamnese, 
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bestimmte Bevölkerungsgruppen) gilt zudem eine genetische Diagnostik als 
sinnvoll, um die definitive Diagnose eines typischen (dopa-responsiven) Parkin-
son-Syndroms zu stellen (Berardelli et al., 2013).  
1.4 Medikamentöse Therapie und Tiefe Hirnstimulation 
 
Die medikamentöse Therapie des Parkinsonsyndroms beruht auf dem Aus-
gleich des dopaminergen Defizits im Gehirn. L-Dopa in Kombination mit Decar-
boxylasehemmern findet ebenso Anwendung wie auch Dopaminagonisten, 
Catechol-o-methyltransferase-Inhibitoren und Monoaminoxidase-Typ-B-
Inhibitoren. Oliver Sacks, renommierter Neurologe und Schriftsteller, der 1969 
Patienten mit post-enzephalitischem Parkinsonsyndrom mit L-Dopa behandelte 
und sie dadurch aus einem jahrzehntelangen erstarrten ‚Schlaf’ erweckte, be-
schrieb die Wirkung des Medikaments folgendermaßen (Sacks, 2010): „Sie wa-
ren nicht wiederzuerkennen. Zunächst erwachten sie aus ihrem Stupor und 
schienen gesund, dann verfielen sie in das andere Extrem, in Tics und Raserei“ 
(Sacks, 2010). Dies beschreibt zugleich Segen und Fluch der Therapie mit 
Levodopa, welches seit über einem halben Jahrhundert als Therapie für Par-
kinson verwendet wird und als Goldstandard gilt (LeWitt, 2015). Das Anspre-
chen auf Levodopa lässt im Laufe der Jahre nach (Braak et al., 2003, 
Benninger, 2013). Nach fünf Jahren Therapie treten in der Mehrzahl der Patien-
ten medikamentös-bedingte Komplikationen auf (Okun, 2012). Diese beinhalten 
„ON-OFF“-Fluktuationen, wobei man einen Wechsel zwischen Überbeweglich-
keit (‚peak-dose’-Dyskinesien, ON) bei hohem Wirkspiegel und akinetischen 
Symptomen (end-of-dose Akinesie, OFF) bei niedrigem Wirkspiegel beobach-
ten kann (Okun, 2012, Gerlach M, 2007). Ein Nachlassen der Medikamenten-
wirkung und Wirkungsfluktuationen stellen den Zeitpunkt dar, an dem 
kontinuierliche Therapieoptionen wie die Tiefe Hirnstimulation (THS) und Medi-
kamentenpumpen relevant werden. Dabei entfaltet die THS des STN ihre Wir-
kung durch den inhibitorischen Effekt der Hochfrequenzstimulation auf den 
überaktiven STN und umliegende Strukturen. Über die Elektroden werden 
elektrische Stimuli abgegeben, wodurch funktionelle thalamokortikale Kreisläufe 
und neuronale Aktivitätsmuster beeinflusst werden (Okun, 2012, Eusebio et al., 
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2011). Die THS des STN bei Levodopa-responsiven Patienten gilt heute als 
etablierte Therapiemethode, da sie die motorischen Symptome und die Le-
bensqualität verbessern kann (Deuschl et al., 2006, Weaver et al., 2009, 
Schuepbach et al., 2013, Okun, 2012). Die eingeschränkte Anwendbarkeit in 
ausgewählten Patientenpopulationen, potentielle Nebenwirkungen und Operati-
onsrisiken machen eine abgewogene, differenzierte und personalisierte Indika-
tionsstellung erforderlich.  
1.5 Pathophysiologie der Parkinson-Krankheit 
 
Die Forschung der letzten Jahre zeigt diverse pathophysiologische Mechanis-
men wie die Depletion an Neurotransmittern wie Dopamin, veränderte funktio-
nelle Netzwerkaktivität und -konnektivität zwischen den Basalganglien und 
kortikalen Zielregionen sowie maladaptive kortikale Plastizität auf, die zur Pa-
thophysiologie der Parkinsonkrankheit beitragen (Wu et al., 2008). Die Ursa-
chen der progredienten Neurodegeneration dopaminerger Zellen sind trotz 
jahrzehntelanger Forschung noch weitgehend unbekannt. Im Rahmen der Neu-
rodegeneration lagert sich fehlgefaltetes alpha-Synuklein in Form von intrazellu-
lären Einschlusskörperchen, den sogenannten Lewykörperchen, in Neuronen 
des zentralen und peripheren Nervensystems ab (Lees et al., 2009). Eine Viel-
zahl an möglichen Ursachen der neuronalen Degeneration werden diskutiert, 
welche mitochondriale Fehlfunktionen, Dysfunktionen des Ubiquitin-Proteasom-
Systems und damit des Proteinabbaus, oxidativen Stress und Toxine einschlie-
ßen (Dexter and Jenner, 2013).  
 
Insbesondere den motorischen Symptomen scheint ein progressiver nigrostria-
taler Dopaminmangel zugrunde zu liegen (Wichmann et al., 2011, Benninger, 
2013). Am stärksten degeneriert das dopaminerge System, jedoch sind auch 
andere Transmittersysteme betroffen (Barone, 2010). Der Dopaminmangel der 
Substantia nigra scheint die funktionelle Verschaltung zwischen Basalganglien, 
Thalamus und Cortex zu beeinträchtigen. Die Basalganglien sind als subkorti-
kale Kernstrukturen in diverse funktionelle Kreisläufe des Gehirns eingebunden. 
Die internen Verbindungen der Basalganglien wurden bereits in den 1980er 
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Jahren ausführlich erforscht und es wurde das Modell des direkten und indirek-
ten Weges aufgestellt (deLong 1990, Albin, Young 1989). Durch das Zusam-
menspiel des direkten und indirekten Weges (siehe Abbildung 1) beeinflussen 
die Basalganglien die Motorik (Mink and Thach, 1993, Nambu et al., 2002).  
 
Der motorikfördernde, direkte Weg führt über eine dopaminerge Aktivierung des 
Striatums durch die Substantia nigra pars compacta (SNc) zu einer Inhibition 
von Pallidum internum (GPi) und Substantia nigra pars reticulata (SNr) 
(Wichmann et al., 2011). Über die Inhibition von GPi und SNr kommt es zu ei-
ner reduzierten Inhibition, sprich Aktivierung, der thalamokortikalen Projektionen 
(Wichmann et al., 2011). Dadurch wirkt er motorikfördernd. In gegensinniger 
Weise führt der indirekte Weg über eine Hemmung des Pallidum externum 
(GPe) zu einer verminderten Inhibition, also Aktivierung, des Nucleus subtha-
lamicus (STN), der über Aktivierung von GPi/SNr zur vermehrten Hemmung 
thalamokortikaler Projektionen führt und motorikhemmend wirkt (Wichmann et 
al., 2011).  
Läsionen des motorischen Thalamus führen jedoch weder zu einer Akinese  
(Marsden and Obeso, 1994) noch führen Läsionen des GPi zu Dyskinesien 
(DeLong and Wichmann, 2007, Brown and Eusebio, 2008). Dies spricht dafür, 
dass die Basalganglien nicht direkt bewegungsfördernd oder -hemmend wirken, 
sondern kortikale Funktionen zum Beispiel in der Ausführung und Aneignung 
automatischer Bewegungen oder der Anpassung des Verhaltens an unerwarte-


















Abbildung 1: Schema der Basalganglienverschaltung in einem gesunden 
Probanden 
D1, Dopaminrezeptor Typ 1; D2, Dopaminrezeptor Typ 2; SNc, Substantia nigra 




In der Parkinson-Krankheit kommt es durch den Dopaminmangel zu vermehrter 
Aktivität des motorikhemmenden Weges und verminderter Aktivität des moto-
riksteigernden Weges mit exzessiver Aktivität des STN und GPi, was zu einer 
Hemmung der thalamokortikalen Projektionen führt. Hierbei korreliert die Aus-
prägung motorischer Symptome der Parkinson-Patienten nicht nur mit der Ent-
ladungsrate der Neurone, sondern auch mit Veränderungen der neuronalen 
oszillatorischen Aktivität (Obeso et al., 2008). Normalerweise entladen sich die 
Neurone der Basalganglien relativ unabhängig voneinander, bei Parkinson-
Patienten findet man eine gesteigerte neuronale Synchronisation (Wichmann et 
al., 2011, Hammond et al., 2007). Neurone der Basalganglien, des Thalamus 
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sche Aktivität im beta-Frequenzband (Bergman et al., 1994, Gatev et al., 2006, 
Rivlin-Etzion et al., 2006). Zudem kommt es durch die veränderte Aktivität der 
thalamokortikalen Projektionen zu Änderungen der kortikalen Exzitabilität (siehe 
Kapitel 1.7.1) (Lefaucheur et al., 2004). 
1.6 Neuronale Synchronisation 
 
Synchrone Aktivität von Neuronen stellt eine Voraussetzung für die Kommuni-
kation zwischen neuronalen Populationen verschiedener Hirnregionen dar (Thut 
and Miniussi, 2009, Schnitzler and Gross, 2005). Dies ermöglicht die funktionel-
le Verschaltung kortikaler und subkortikaler neuronaler Populationen zur In-
tegration komplexer zerebraler Vorgänge wie der Bewegungsausführung und -
planung (Gerloff et al., 1998a, Gerloff et al., 1998b). Die Synchronisation lässt 
sich durch die Charakteristika einer Welle (Amplitude, Phase, Frequenz) be-
schreiben und unterliegt einer zeitlichen und funktionellen Dynamik. Eine regio-
nal gesteigerte synchrone Aktivität (gesteigerte Synchronisation) kortikaler 
Neurone spiegelt sich in einer gesteigerten Aktivität („Power“) im Elektroenze-
phalogramm (EEG) wieder. Das Maß an synchroner Aktivität zweier getrennter 
neuronaler Populationen kann durch Kohärenzanalysen bestimmt werden. Die 
spontane oszillierende Aktivität eines ruhenden Gehirns stellt sich vorwiegend 
im alpha- (8-12Hz) und beta- (13-30Hz) Frequenzbereich dar (Salmelin and 
Hari, 1994) und wurde ursprünglich als Korrelat eines inaktiven kortikalen Are-
als gewertet (Sauseng et al., 2009, Wach et al., 2013a). Oszillierende alpha-
Aktivität kann dabei die Inhibierung eines bestimmten zerebralen Areals wie-
derspiegeln, welches für die aktuelle Funktion nicht relevant ist (Jensen and 
Mazaheri, 2010). Zudem scheint es während der Ausführung bestimmter geisti-
ger Aufgaben zu lokalen Veränderungen oszillatorischer EEG-Aktivität zu kom-
men, welche spezifisch für die Aufgabe sind und nicht von der Qualität der 
Ausführung abhängen (Hung 2013, Moisello 2013). Dies spricht dafür, dass 
neuronale oszillatorische Aktivität die intensive Nutzung eines Gehirnareals 
wiederspiegeln kann, was als Zeichen für synaptische Plastizität gewertet wer-
den kann (Moisello 2013). Die synaptische Plastizität repräsentiert den Mecha-
nismus des funktionellen und morphologischen Umbaus von Synapsen bei 
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häufiger Aktivität zur Kodierung und Speicherung von Gedächtnisinhalten und 
somit der Lernfähigkeit (Koch, 2013). Zur Untersuchung der synaptischen Plas-
tizität werden häufig nicht-invasive Hirnstimulationsverfahren wie die transkra-
nielle Magnetstimulation (TMS) und die transkranielle Gleichstromstimulation 
(tDCS) verwendet (Dayan et al., 2013). Dabei wird der Einfluss der Stimulation 
oder der Einfluss einer Tätigkeit auf die kortikale Exzitabilität untersucht. Die 
neuronale Exzitabilität lässt sich mithilfe vieler Parameter bestimmen, häufig 
wird hierzu die Größe von motorisch evozierten Potenzialen (MEP) verwendet, 
welche die globale Exzitabilität der kortikospinalen Verschaltungen reflektiert 
(Devanne 1997). Es gibt Hinweise dafür, dass auch die neuronale oszillatori-
sche Aktivität ein Maß für die neuronale Plastizität darstellen kann (Hsu et al., 
2011, Huang et al., 2005, McAllister et al., 2013, Moisello et al., 2015, Noh et 
al., 2012). Gesunde Kontrollen zeigten nach theta-burst-Stimulation, welche die 
lokale neuronale Plastizität modulieren kann (Huang et al., 2005), lokale Verän-
derungen der Exzitabilität und der beta-Power (Hsu et al., 2011, Moisello et al., 
2015, Noh et al., 2012). Non-Responder, die im Gegensatz zu den Respondern 
nach der TMS-Stimulation keine Reduktion der kortikalen Exzitabilität aufwie-
sen, zeigten ebenso keinen Anstieg der beta-Power (McAllister et al., 2013). 
Dies deutet darauf hin, dass reduzierte kortikale Exzitabilität und kortikale beta-
Power zusammenhängen. 
Die motorische Integration scheint auf regionaler Aktivierung und interregionaler 
funktioneller Kopplung zu beruhen (Gerloff et al., 1998a, Weiss et al., 2015). 
Die dynamische funktionelle Interaktion der motorischen Kontrolle im cerebello-
thalamo-kortikalen Netzwerk findet vorwiegend im alpha- und beta-Band statt 
(Pollok et al., 2004, Pollok et al., 2005, Gross et al., 2002). Für eine funktionie-
rende motorische Integration stellen sowohl eine dynamische Desynchronisati-
on (event-related desynchronization, ERD) als auch eine Synchronisation 
(event-related synchronization, ERS) von funktionell gekoppelten neuronalen 
Populationen einen relevanten Mechanismus dar (Weiss et al., 2015, Moisello 
et al., 2015, Neuper et al., 2006, Pfurtscheller and Lopes da Silva, 1999, 
Pfurtscheller, 2000). Bei gesunden Probanden spiegelt sich dies in einer bewe-
gungsabhängigen Modulation von neuronaler Aktivität über sensomotorischen 
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Arealen im beta-Frequenzband (13-30Hz) im Sinne einer beta-ERD während 
der Bewegungsplanung und -ausführung wieder, welche eine Aktivierung des 
kortikalen Areals repräsentiert (Moisello et al., 2015, Neuper et al., 2006). Im 
Anschluss an die Bewegung zeigt sich eine beta-ERS, eine Synchronisation im 
beta-Band der sensomotorischen Areale, welche als neuronale Deaktivierung, 
aktive Inhibition einer Bewegung oder sensorische Reafferenz interpretiert wer-
den kann (Cassim et al., 2001, Jurkiewicz et al., 2006).  
Eine zunehmende Menge an wissenschaftlichen Daten beschreibt, dass Neu-
rone ihre Informationen nicht nur durch ihre Entladungsrate, sondern auch 
durch ein variables Timing der Entladung in Abhängigkeit von neuronalen Oszil-
lationen kodieren (Jacobs et al., 2007, Canolty and Knight, 2010). Dabei beruht 
eine normale kortikale Funktion auf einer Kopplung zwischen einer bestimmten 
Phase niedrig-frequenter Oszillationen und der Amplitude von Breitbandaktivität 
(50-200Hz), welche ein Maß für die synaptische Aktivität darstellt (de 
Hemptinne et al., 2015, de Hemptinne et al., 2013). Dieses sogenannte phase-
amplitude coupling (PAC) dient der Kommunikation verschiedener Hirnareale 
und der Feinabstimmung und zeitlichen Koordination neuronaler Aktivität (de 
Hemptinne et al., 2015). Dabei können die verschiedenen neuronalen Rhyth-
men wohl die neuronale Exzitabilität durch Verschiebungen des Ruhememb-
ranpotenzials beeinflussen (de Hemptinne et al., 2015, Jacobs et al., 2007). Für 
die Bewegungsausführung scheint eine Reduktion des phase-amplitude coup-
lings im Motorkortex (beta-Phase und gamma-Amplitude) von relevanter Be-
deutung zu sein (de Hemptinne et al., 2015). Die kortikomuskuläre Kohärenz  
(CMC) stellt zudem ein anerkanntes Maß für die Integrität der Pyramidenbahn 
dar und reflektiert die funktionelle Kopplung zwischen Motorkortex und Muskel 
(Wach et al., 2013a). Sie ist während isometrischer Kontraktion besonders im 
beta-Band prominent (Kilner et al., 2000, Kristeva et al., 2007, Conway et al., 
1995, Farmer et al., 1993, Salenius et al., 1997, Kilner et al., 2003), während 
die CMC im gamma-Band für die Kontrolle dynamischer Bewegungen wichtig 
zu sein scheint (Marsden et al., 2000, Marsden et al., 2001, Schoffelen et al., 
2005, Chakarov et al., 2009).  
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1.7 Veränderte neuronale Aktivität bei Parkinson-Patienten 
 
Da neuronale Netzwerke sich aus Millionen von gekoppelten Neuronen mit 
vorwärts und rückwärts Verbindungen zusammensetzen, haben sie eine große 
Tendenz sich zu synchronisieren (Hammond et al., 2007). Eine pathologische 
Synchronisation stellt ein Kennzeichen vieler Krankheiten wie Epilepsie, Par-
kinson oder kortikalem Myoklonus dar (Brown, 2007, Hammond et al., 2007). 
Dopamin scheint beispielsweise eine Trennung der neuronalen Entladungszyk-
len aufrecht zu erhalten, welche bei Dopaminmangel zusammenbricht (Bevan 
et al., 2000, Wichmann and Soares, 2006).  
Eine exzessive Synchronisation im beta-Band in der funktionellen Verschaltung 
der Basalganglien und des Kortex wird heute als ein Kennzeichen des Morbus 
Parkinson angesehen (Hammond et al., 2007). Neurone der Basalganglien, des 
Thalamus und des Kortex bei Parkinson-Patienten zeigen abnorme synchrone 
alpha- (8-12Hz) und beta- (13-30Hz) Aktivität (Cassidy et al., 2002, Bergman et 
al., 1994, Gatev et al., 2006, Rivlin-Etzion et al., 2006).  
1.7.1 Die kortikale Exzitabilität 
 
Der striatale Dopaminmangel führt zu reduzierter Aktivität thalamokortikaler 
Projektionen (Alexander and Crutcher, 1990), was zu einer funktionellen Deaf-
ferenzierung des frontalen Kortex und des primär motorischen Kortex führt 
(Buhmann et al., 2004). In Patienten mit idiopathischem Parkinsonsyndrom 
zeigt sich eine veränderte kortikale Erregbarkeit des primären Motorkortex M1 
die möglicherweise durch die veränderte Funktion der pallido-thalamo-
kortikalen Schleife bedingt ist (Fregni et al., 2004, Lefaucheur et al., 2004, 
Siebner et al., 1999).  
Die neuronale Exzitabilität lässt sich mithilfe vieler Parameter bestimmen, häu-
fig wird hierzu die MEP-Größe verwendet, welche die globale Exzitabilität der 
kortikospinalen Verschaltungen reflektiert (Devanne 1997). In verschiedenen 
Studien zeigten sich Hinweise für eine kompensatorisch erhöhte kortikale Exzi-
tabilität bei Parkinson-Patienten in Ruhe sowie vor und nach Bewegungen 
(Cantello et al., 2002, Carrillo et al., 2013, Lefaucheur et al., 2004) sowie eine 
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reduzierte Funktion inhibitorischer Systeme, welche sich durch Therapie norma-
lisieren ließen (Berardelli et al., 2008, Strafella et al., 2001, Cantello et al., 
2002). Jedoch konnten manche Studien auch keinen Unterschied der Exzitabili-
tät zwischen Gesunden und Parkinson-Patienten feststellen (Marchese et al., 
2000). Es konnte eine bilaterale Überaktivierung des M1 in bildgebenden Stu-
dien gezeigt werden (Sabatini et al., 2000, Haslinger et al., 2001), welche als 
kompensatorische adaptive Plastizität (Sabatini et al., 2000) oder gesteigerte 
kortikale Exzitabilität (Siebner et al., 1999, Fregni et al., 2006) durch geringere 
thalamokortikale Aktivierung (Buhmann et al., 2004) interpretiert wurden.  
Jedoch wurde ebenso eine verringerte kortikale Exzitabilität des Motorkortex in 
PD durch verschiedene Studien gezeigt, welche die synaptische Plastizität an-
hand der neuronalen Fähigkeit zur Expression von long term potentiation (LTP) 
und long term depression (LTD) untersuchten (Morgante et al., 2006, Marinelli 
et al., 2009, Koch, 2013, Kishore et al., 2012, Calabresi et al., 2007, Bedard 
and Sanes, 2011). Die eingeschränkte Fähigkeit von Neuronen der Basalgang-
lien bei Parkinson-Patienten zur synaptischen Plastizität gilt heute als ein 
Schlüsselmechanismus der Parkinsonkrankheit und kann durch Dopamin ver-
bessert werden (Marinelli et al., 2009, Kishore et al., 2012, Calabresi et al., 
2007).  
Therapien wie die THS und die nicht-invasive Hirnstimulation scheinen ihre 
Wirkung zumindest teilweise durch Steigerung der Exzitabilität des Motorkortex 
zu entfalten (Molnar et al., 2005, Fregni et al., 2006). Ob die Wirkung auf der 
zusätzlichen Steigerung der bereits erhöhten Exzitabilität des Motorkortex ba-
siert oder ob die Exzitabilität des Motorkortex bei Parkinson-Patienten sich tat-
sächlich eher vermindert darstellt, bleibt bislang unklar und kontrovers. Ebenso 
bleibt der Stellenwert der kortikalen Exzitabilität des Motorkortex in der Patho-
physiologie der Parkinson-Krankheit bislang unklar.  
Die gesteigerte oszillatorische neuronale Aktivität der Basalganglien und des 
Motorkortex im beta-Band spielt hierbei eine wichtige Rolle. Es gibt viele Theo-
rien, wie die gesteigerte beta-Aktivität zu interpretieren ist. Die pathologisch ge-
steigerte beta-Power in Ruhe bei Parkinson-Patienten (Bosboom et al., 2006, 
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Tanaka et al., 2000, Hammond et al., 2007) kann als eine verminderte Aktivität 
des Motorkortex interpretiert werden. Einige Studien mit TMS-Protokollen zeig-
ten einen Zusammenhang zwischen gesenkter kortikaler Exzitabilität und ge-
steigerter beta-Power über sensomotorischen Arealen (Moisello et al., 2015, 
Hsu et al., 2011, Noh et al., 2012, McAllister et al., 2013). Übung einer motori-
schen Aufgabe mit der rechten Hand (Bewegung eines Cursors und Erreichen 
eines Zielpunktes auf einem Tablet) führt zu einer Steigerung der beta-Power in 
gesunden Kontrollen, welche als eine Verringerung der synaptischen Plastizität 
durch ‚Übersättigung’ der synaptischen Umbaufähigkeit (Ziemann et al., 2004) 
interpretiert werden kann (Moisello et al., 2015). Es zeigte sich zudem eine Be-
einflussung der neuronalen oszillatorischen Aktivität durch GABA-abhängige 
Prozesse (Hall et al., 2010, Hall et al., 2011, McAllister et al., 2013). Eine Stei-
gerung des inhibitorisch-wirkenden, endogenen GABA-Levels führte zu einer 
Steigerung der kortikalen beta-Aktivität (Muthukumaraswamy et al., 2013, 
Jensen et al., 2005). Umgekehrt kann die kortikale Exzitabilität wohl auch durch 
die hirneigene neuronale oszillatorische Aktivität moduliert werden (de 
Hemptinne et al., 2015, Jacobs et al., 2007). Eine Steigerung der kortikalen Er-
regbarkeit zur Verbesserung kompensatorischer Mechanismen, beispielsweise 
durch Steigerung der Dopaminfreisetzung (Wu et al., 2008, Strafella et al., 
2001) und Veränderung der oszillatorischen Aktivität, könnte daher zu einer 
motorischen Verbesserung in Parkinson-Patienten führen. 
1.7.2 Power im beta-Band 
 
In Ratten führt Dopaminmangel zu einer gesteigerten kortikalen und subthala-
mischen beta-Power (Sharott et al., 2005). Ebenso führt eine gesteigerte beta-
Power (10-30Hz) in den Basalganglien zu Bradykinese bei Parkinson-Patienten 
(Brown, 2007). Aufzeichnungen von Local Field Potentials (LFPs) des STN 
zeigten eine erhöhte beta-Power und beta-Kohärenz in und zwischen Pallidum 
internum (GPi) und Nucleus subthalamicus (STN) bei Parkinson-Patienten 
(Brown et al., 2001b). Die gesteigerte Power im beta-Band (13-30 Hz) des STN 
bei Parkinson-Patienten kann durch L-Dopa Gabe (Kuhn et al., 2006b, Brown et 
al., 2001b, Priori et al., 2004, Levy et al., 2002), Bewegung (Cassidy et al., 
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2002) und Tiefe Hirnstimulation (Kuhn et al., 2008, Eusebio et al., 2011) redu-
ziert werden. Eine Reduktion der beta-Power im STN korreliert mit feinmotori-
scher Verbesserung und klinischer Verbesserung hinsichtlich Bradykinese und 
Rigor (Kuhn et al., 2008, Kuhn et al., 2009, Silberstein et al., 2005).  
Wie bereits erwähnt, dienen zerebrale Rhythmen auch der Kommunikation der 
verschiedenen Hirnareale und der Koordination der neuronalen Aktivität. Die 
pathologische neuronale Synchronisation im beta-Band geht hierbei über lokale 
funktionelle Kreisläufe der Basalganglien hinaus und betrifft größere funktionel-
le Netzwerke der motorischen Integration (Weiss et al., 2012). Bei Parkinson-
Patienten ist die Kopplung zwischen beta-Band und gamma-Amplitude (PAC) 
des Motorkortex im Vergleich zu gesunden Probanden gesteigert und wird 
durch Tiefe Hirnstimulation einhergehend mit motorischer Verbesserung redu-
ziert (de Hemptinne et al., 2015). Die Tiefe Hirnstimulation der Basalganglien 
verbessert die kortikale Funktion durch Abschwächung der exzessiven beta-
Synchronisation der Neurone des Motorkortex (de Hemptinne et al., 2015). 
Eine erhöhte kortikale beta-Power im Ruhe-EEG korreliert mit Krankheitsdauer 
und Bradykinese bei Parkinson-Patienten (Brown and Marsden, 1999, Levy et 
al., 2002, Priori et al., 2004, Hammond et al., 2007, Pollok et al., 2012, Tan et 
al., 2014). Direkte Stimulation des STN bei 20Hz ebenso wie eine Steigerung 
der kortikalen beta-Power mittels transkranieller Hirnstimulation gehen mit einer 
Verlangsamung der Bewegung in Menschen einher (Pogosyan et al., 2009, 
Chen et al., 2011). Auch die kortikokortikale Synchronisation im beta-Band wird 
durch L-Dopa und DBS im STN beeinflusst, resultierend in einer Senkung der 
beta-Power assoziiert mit motorischer Verbesserung (Silberstein et al., 2005).  
Parkinson-Patienten zeigen während dynamischen Bewegungsabläufen eine 
abnorme bewegungsabhängige Modulation neuronaler Synchronisation im be-
ta-Band (Heinrichs-Graham et al., 2014). Bei gesunden Kontrollen nimmt die 
kortikale beta-Power über sensomotorischen Arealen vor Bewegungsbeginn ab 
und erreicht einen negativen Höhepunkt während der Ausführung der Bewe-
gung (event-related desynchronization, ERD). Dann zeigt sich eine Steigerung 
der beta-Power nach der Bewegung (event-related synchronization, ERS) 
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(Moisello et al., 2015, Pfurtscheller and Lopes da Silva, 1999). Einhergehend 
damit geht die Unterdrückung einer bereits geplanten Bewegung, wie bei-
spielsweise in ‚Go and No-go’-Paradigmen, mit einer Steigerung von STN-LFPs 
im beta-Band einher (Kuhn et al., 2004, Hammond et al., 2007). Unbehandelte 
Parkinson-Patienten zeigen eine reduzierte Suppression der kortikalen beta-
Power während Bewegung im Vergleich zu behandelten Parkinson-Patienten 
(Devos et al., 2006, Doyle et al., 2005). Bei Parkinson-Patienten kommt es zwar 
ebenfalls zu einer bewegungsabhängigen beta-Modulation, jedoch in abge-
schwächter Form im Vergleich zu gesunden Kontrollen (Moisello et al., 2015, 
Lim et al., 2006, Degardin et al., 2009, Heinrichs-Graham et al., 2014). Diese 
bewegungsabhängige beta-Modulation scheint durch die Dopaminmenge 
(Degardin et al., 2009) und die Schwere der motorischen Einschränkungen 
(Labyt et al., 2003) beeinflusst zu werden. Die beta-Modulation spiegelt mög-
licherweise eine globale Funktion wie die Regulation von sensorischen und mo-
torischen Interaktionen während den verschiedenen Phasen einer Bewegung 
wieder. Parkinson-Patienten zeigen häufig somatosensorischen Veränderungen 
(Moisello et al., 2015, Conte et al., 2013). Während aktiven und passiven Be-
wegungen wurde ein Zusammenhang zwischen der Suppression von somato-
sensorischen evozierten Potenzialen und der Modulation der beta-Power  
beobachtet (Cebolla and Cheron, 2015, Brown et al., 2015). Möglicherweise re-
flektieren ERD und ERS die Abschwächung und Reaktivierung von sensori-
schen Afferenzen während einer motorischen Aufgabe, das sogenannte 
‚sensory gaiting’ (Brown et al., 2015). Die beta-Desynchronisation (ERD) spie-
gelt dabei eine Aktivierung der motorischen Areale mit gleichzeitiger Abschwä-
chung der sensorischen Afferenzen während der Bewegung wieder. Die beta-
ERS stellt eine Reaktivierung der somatosensorischen Areale nach der Bewe-
gung mit konsekutiver Inhibition der motorischen Areale dar (Moisello et al., 
2015, Bosboom et al., 2006, Kuhn et al., 2006b). Dies gibt weitere Hinweise auf 
die essenzielle Rolle oszillatorischer neuronaler Aktivität im beta-Band für die 
motorische Kontrolle. 
Die pathologisch gesteigerte beta-Power in Ruhe bei Parkinson-Patienten 
(Bosboom et al., 2006, Tanaka et al., 2000) kann als eine verminderte Aktivität 
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des Motorkortex und als Korrelat einer verminderten kortikalen Exzitabilität in-
terpretiert werden (Hsu et al., 2011, Noh et al., 2012, Bedard and Sanes, 2011, 
Moisello et al., 2015, Muthukumaraswamy et al., 2013).  
1.7.3 Kortikomuskuläre Kohärenz im beta-Band 
 
Die CMC stellt ein Maß für die lineare synchrone neuronale Aktivität von Motor-
kortex und spinalen Motoneuronen dar (Salenius and Hari, 2003) und gilt als 
substantiell für eine effektive motorische Integration (Schoffelen et al., 2005). 
Die motorische Integration basiert auf synchroner Entladung der Motoneurone 
(Farmer et al., 1993), welche auf einer rhythmischen kortikalen Entladung be-
ruht (Conway et al., 1995). Die CMC wurde bislang vor allem für distale Mus-
keln der oberen Extremität, besonders der Hand, bestimmt, da diese durch eine 
relativ große Fläche im Motorkortex und eine hohe Anzahl an spinalen Mo-
toneuronen repräsentiert werden (Salenius and Hari, 2003).  
Kortikomuskuläre Kohärenz, insbesondere im beta-Band, tritt bei gesunden 
Probanden während schwacher bis moderater isometrischer Kontraktion auf 
und hängt mit der motorischen Leistung zusammen (Gross et al., 2000, 
Kristeva et al., 2007, Schoffelen et al., 2008). Sowohl bei Gesunden als auch 
bei Parkinson-Patienten kommt es während der Ausübung einer isometrischer 
Kontraktion im Präzisionsgriff zu gesteigerter beta-CMC (Baker et al., 1999, 
Baker et al., 1997, Kristeva et al., 2007, Hirschmann et al., 2013), welche mit 
verbesserter motorischer Performance einhergeht (Kristeva et al., 2007, 
Hirschmann et al., 2013). Dabei kann die beta-CMC  durch die Compliance des 
gehaltenen Gegenstandes (Kilner et al., 2000), die aufgebrachte Aufmerksam-
keit (Kristeva-Feige et al., 2002, Murthy and Fetz, 1996b, Murthy and Fetz, 
1996a) und afferente Informationen (Kilner et al., 2004) moduliert werden. Die 
lineare kortikomuskuläre Kohärenz im beta-Band (beta-CMC) nimmt ihren Ur-
sprung im primären Motorkortex (Gross et al., 2000, Gerloff et al., 2006, Kilner 
et al., 2003). Dabei tragen die absteigenden motorischen Bahnen zur linearen 
CMC bei, während nicht-lineare CMC wahrscheinlich durch sensorisches Feed-
back entsteht (Yang et al., 2016). Bei Parkinson-Patienten ist die beta-CMC 
vermindert und in niedrigere Frequenzbänder unter 10Hz verschoben (Salenius 
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et al., 2002, Weiss et al., 2012). Durch eine dopaminerge Behandlung kann die 
CMC in manchen Studien in physiologische Frequenzbänder wie das beta-
Band restituiert werden (Salenius et al., 2002), in anderen Studien zeigt sich 
kein derartiger Effekt (Hirschmann et al., 2013). Einhergehend mit einer verbes-
serten motorischen Performance im isometrischen Präzisionsgriff lässt sich mit-
tels THS im STN die beta-CMC steigern (Weiss et al., 2012). In anderen 
Studien konnte jedoch keine Korrelation zwischen gesteigerter beta-CMC und 
motorischer Performance in Flexion des Handgelenks sowie kein modifizieren-
der Einfluss der THS gezeigt werden (Airaksinen et al., 2015). Die intermusku-
läre Kohärenz im beta-Band wird durch STN-THS, einhergehend mit einer 
Verbesserung der Bradykinese, gesteigert (Brown et al., 2001a, Marsden et al., 
2001). Da die Synchronisation ihren Ursprung in M1 findet, kann man davon 
ausgehen, dass die Basalganglien auch die Aktivität des Motorkortex modulie-
ren. 
Dies spricht für eine Dynamik der oszillatorischen Verschaltungen und eine be-
wegungsabhängige Modulation der Konnektivität in den motorischen Netzwer-
ken, wobei sich eine Abnahme der subthalamokortikalen Kohärenz im beta-
Band während Bewegung (Lalo et al., 2008, Marsden et al., 2000, Weiss et al., 
2012), THS (Kuhn et al., 2008) und unter L-Dopa (Hirschmann et al., 2013, 
Sharott et al., 2005) einhergehend mit einem Anstieg der kortikomuskulären 
Kohärenz zeigt (Weiss et al., 2012). 
1.8 Die nicht-invasive Hirnstimulation  
 
Die Progression der Parkinsonkrankheit gestaltet sich als therapeutische Her-
ausforderung. Eine Langzeittherapie mit dopaminergen Substanzen kann zu 
problematischen Wirkungsfluktuationen führen. Die Tiefe Hirnstimulation als 
letzte Therapieoption beschränkt sich auf ausgewählte Patientenpopulationen, 
birgt operative Risiken und gewährt lediglich die dauerhafte Stimulation einer 
einzigen Region, in der viele kortiko-subkortikale Kreisläufe zusammenlaufen 
(Benninger et al., 2010, Wu et al., 2008) . Die nicht-invasive Hirnstimulation bie-
tet eine nebenwirkungsarme Alternative, die eine räumliche und zeitliche Varia-
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tion jeder einzelnen Stimulationseinheit erlaubt (Wu et al., 2008). Sie erlaubt ei-
nen individuelleren therapeutischen Ansatz durch selektive Modulation von 
Symptomen und deren zugrundeliegender Neuropathophysiologie. Zu den Me-
thoden der nicht-invasiven Hirnstimulation gehört, neben der TMS die transkra-
nielle Gleichstromstimulation. Die tDCS stellt keineswegs eine neue Methode 
dar. Sie wurde bereits 1870 in der psychiatrischen Forschung als Therapie bei 
schweren Depressionen eingesetzt (Steinberg, 2013). Im letzten Jahrzehnt fand 
sie wieder zunehmend Beachtung und wurde in der Neurowissenschaft einge-
hend erforscht.  
Die tDCS entfaltet ihre Wirkung durch die Modulation der kortikalen Exzitabilität 
mittels Oberflächenelektroden durch einen schwachen Stromfluss zwischen Ka-
thode und Anode über ausgewählten kortikalen Arealen (Floel, 2014). Sie gilt 
als sicher und schmerzarm. Bei Stimulationsbeginn verspüren 70% der Pro-
banden ein Kribbeln unter der Stimulationselektrode, aber auch ein Brennen 
unter den Elektroden oder Müdigkeit sind als Nebenwirkungen der Stimulation 
beschrieben (Poreisz et al., 2007). Zudem ermöglicht es die tDCS eine glaub-
hafte Placebo-Kontrolle durch eine verum- und eine sham-Stimulation zu schaf-
fen, die von Probanden nicht unterschieden werden kann (Gandiga et al., 
2006). Dabei stellt die verum-Stimulation eine tatsächliche Stimulation und die 
sham-Stimulation eine Placebo-Stimulation dar. 
Abhängig von der Polarität des Stromflusses wird die neuronale Aktivität durch 
Verschiebungen des Ruhemembranpotenzials gesteigert oder reduziert (Floel, 
2014, Hummel et al., 2005, Nitsche et al., 2003a, Liebetanz et al., 2002). Es 
wird angenommen, dass die anodale tDCS (atDCS), im Gegensatz zur katho-
dalen tDCS die kortikale Exzitabilität steigert (Nitsche and Paulus, 2000, 
Nitsche and Paulus, 2001). Anhaltende Änderungen der kortikalen Exzitabilität 
sind von Stromstärke und Stimulationsdauer abhängig (Nitsche and Paulus, 
2000). Bei gesunden Probanden steigert die atDCS die Größe von MEPs und 
führt zu anhaltenden Änderungen der Exzitabilität in kortikospinalen Verschal-
tungen (Nitsche and Paulus, 2000). Die atDCS steigert die Exzitabilität der kor-
tikospinalen Axone und die Aktivität kortiko-kortikaler Projektionen, wodurch die 
Exzitabilität des Motorkortex durch synaptische und nicht-synaptische Mecha-
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nismen moduliert wird (Di Lazzaro et al., 2013). Der Einfluss auf die kortikospi-
nale Exzitabilität hängt vom Ruhemembranpotenzial ab, während länger an-
dauernde Nacheffekte der Stimulation auf einer Änderung der kortikalen 
synaptischen Aktivität beruhen (Liebetanz et al., 2002, Nitsche et al., 2005). 
Dabei beschränkt sich die Wirkung der tDCS nicht nur auf das Stimulationsare-
al, sondern breitet sich auch auf entfernte Hirnregionen aus (Romero Lauro et 
al., 2014). 
Nacheffekte der tDCS werden über N-Methyl-D-Aspartat-Rezeptor-abhängige 
Prozesse ähnlich der Langzeitpotenzierung (long-term potentiation) moduliert 
(Lang et al., 2004, Nitsche et al., 2004, Wu et al., 2008), wobei atDCS die neu-
ronale Plastizität und Netzwerkkonnektivität verbessern kann (Floel and Cohen, 
2010, Liebetanz et al., 2002, Meinzer et al., 2012). Zudem kann atDCS niedrig-
frequente Oszillationen zwischen funktionell interagierenden Hirnarealen modu-
lieren und dadurch zu einem effizienteren Prozessieren und einer verbesserten 
Performance führen (Meinzer et al., 2012). TDCS über dem linken sensomoto-
rischen Areal nimmt Einfluss auf ERD und ERS während der Vorstellung von 
Bewegungen und moduliert die neuronale oszillatorische Aktivität (Roy et al., 
2014). Funktionelle Bildgebung offenbarte abnorme kortikale Aktivität und Per-
fusion innerhalb von kortikalen und subkortikalen Regionen in Patienten mit 
Bewegungsstörungen, welche durch tDCS restituiert werden konnten (van 
Eimeren and Siebner, 2006). Die tDCS generiert Neuroplastizität direkt unter 
der Stimulationselektrode, aber kann durch Modulation der neuronalen Aktivität 
und Konnektivität auch Effekte in entfernten Hirnregionen verursachen (Boros 
et al., 2008). Single-pulse TMS (5Hz) über dem Motorkortex supprimiert exzes-
sive beta-Aktivität im STN (Gaynor et al., 2008). Zudem kann rTMS zu einer 
Freisetzung von Dopamin im Nucleus caudatus führen (Strafella et al., 2001). 
Durch interne Faktoren, beispielweise durch Übung bestimmter Fingerbewe-
gungen, kann eine Steigerung der kortikalen Exzitabilität erreicht werden (Floel, 
2014, Garry et al., 2004, Koeneke et al., 2006). In Kongruenz damit können 
durch externe Faktoren, wie die Steigerung der Exzitabilität mittels atDCS, kog-
nitive Lernprozesse wie das Erinnern und Wiedererkennen von gelernten Fak-
ten unterstützt werden (Floel and Cohen, 2010, Floel et al., 2012, Ferrucci et 
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al., 2008). Auch eine Verbesserung des motorischen Lernens bei gesunden 
Probanden sowie eine bessere Wiederherstellung motorischer Fähigkeiten bei 
Schlaganfallpatienten nach tDCS-Stimulation konnten gezeigt werden (Hummel 
et al., 2005, Floel and Cohen, 2010, Floel, 2014, Nitsche et al., 2003c).  
AtDCS über dem Motorkortex führt zu einer signifikanten motorischen Verbes-
serung bei Parkinson-Patienten korrelierend mit einer Steigerung der Amplitude 
von MEPs , wobei der Effekt spezifisch für Stimulationsort und Polarität des 
Stromflusses ist (Fregni et al., 2006). Sie kann zu einer Verbesserung der 
Bradykinese der oberen Extremität führen (Benninger et al., 2010). Parkinson-
Patienten zeigen unter verum-tDCS-Stimulation eine Steigerung der Gangge-
schwindigkeit und der Rumpfbeweglichkeit (Kaski et al., 2014). Die klinischen 
Effekte der tDCS bei Parkinson-Patienten erklären sich wohl durch eine Norma-
lisierung der kortikalen Exzitabilität, Verschiebung neuronaler Netzwerkaktivität 
hin zu physiologischen Mustern und die Freisetzung von Dopamin  (Wu et al., 
2008).  
Eine Verlangsamung von Bewegungen kann durch Erhöhung der kortikalen be-
ta-Aktivität mittels Wechselstromstimulation (tACS) bei gesunden Probanden 
erreicht werden (Pogosyan 2009). Mittels tACS kann durch Steigerung der kor-
tikalen Power bei 20Hz eine Senkung der beta-CMC und eine Verlangsamung 
der Bewegungen bei Parkinson-Patienten erreicht werden (Krause et al., 2013, 
Wach et al., 2013a, Wach et al., 2013b). Wie bereits in Kapitel 1.7.1 erwähnt, 
gibt es Hinweise für einen Zusammenhang zwischen der kortikalen Exzitabilität 
und der kortikalen beta-Power (Moisello et al., 2015, Noh et al., 2012). Bei Par-
kinson-Patienten findet sich eine gesteigerte beta-Aktivität innerhalb der Ba-
salganglien und des Kortex, welche sich durch Therapie senken lässt und mit 
motorischen Symptomen korreliert (Hammond et al., 2007). 
Dies weist auf einen Zusammenhang zwischen der gesteigerten kortikalen be-
ta-Power und motorischen Symptomen bei Parkinson-Patienten hin und könnte 
erklären wie man die gesteigerte kortikale beta-Aktivität bei Parkinson-Patienten 
durch Steigerung der kortikalen Exzitabilität mittels atDCS senken kann (Floel, 
2014).  
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1.9 Fragestellung der Doktorarbeit 
 
Der progrediente nigrostriatale Dopaminmangel führt zu einer verminderten Ak-
tivität thalamokortikaler Projektionen und zu einer funktionellen Deafferenzie-
rung des Kortex (Buhmann et al., 2004). Die funktionelle Verschaltung und 
Kommunikation verschiedener Hirnareale als Grundlage der motorischen In-
tegration beruht auf Synchronisation und Desynchronisation der rhythmisch-
oszillierenden neuronalen Aktivität (Moisello et al., 2015, Weiss et al., 2015, 
Gerloff et al., 1998a). Die gesteigerte subkortikale und kortikale beta-Power bei 
Parkinson-Patienten kann als Korrelat der verminderten kortikalen Exzitabilität 
(Hsu et al., 2011, Noh et al., 2012) und verminderten neuronalen Plastizität ge-
sehen werden (Bedard and Sanes, 2011, Hall et al., 2010, Jensen et al., 2005, 
McAllister et al., 2013, Moisello et al., 2015, Muthukumaraswamy et al., 2013). 
Die gesteigerte beta-Power korreliert mit schlechterer motorischer Performance 
und kann durch dopaminerge Medikamente und STN-DBS verringert werden 
(Brown et al., 2001b, Brown, 2003, Kuhn et al., 2009, Eusebio et al., 2011). 
Während der Planung und Ausführung einer dynamischen Bewegung beobach-
tet man bei gesunden Probanden eine beta-Desynchronisation (event-related 
desynchronization, ERD), welche bei Parkinson-Patienten beeinträchtigt ist 
(Neuper et al., 2006, Moisello et al., 2015), während es zu einer Steigerung der 
beta-Power (event-related synchronization) bei Unterdrückung einer Bewegung 
kommt (Kuhn et al., 2004). Für eine funktionierende motorische Integration 
spielt auch die Synchronisation von Motorkortex und spinalen Motoneuronen im 
beta-Band (beta-CMC) eine grundlegende Rolle, welche bei Parkinson-
Patienten vermindert ist und durch STN-DBS möglicherweise restituiert werden 
kann (Salenius et al., 1997, Weiss et al., 2012).  
Die atDCS steigert lokal die kortikale Exzitabilität unter der Stimulationselektro-
de, beeinflusst niedrig-frequente Oszillationen sowie die funktionelle Verschal-
tung entfernter Hirnareale (Nitsche and Paulus, 2000, Meinzer et al., 2012, van 
Eimeren and Siebner, 2006). Durch gezielte Steigerung der kortikalen beta-
Power bei gesunden Kontrollen und Parkinson-Patienten mittels transkranieller 
Wechselstromstimulation (tACS) konnten eine Bewegungsverlangsamung so-
wie eine Senkung der beta-CMC erreicht werden, zudem kann TMS-Stimulation 
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über M1 zu einer Verringerung subkortikaler beta-Power führen (Pogosyan et 
al., 2009, Gaynor et al., 2008, Wach et al., 2013b). Dies zeigt, dass durch 
transkranielle Stimulation eine Modulation kortikaler und subkortikaler funktio-
neller Schleifen mit Einfluss auf die motorische Exekutive erreicht werden kann. 
AtDCS kann die feinmotorische Performance und motorische Symptome bei 
Parkinson-Patienten verbessern (Benninger et al., 2010, Fregni et al., 2006). 
Die klinischen Effekte der tDCS bei Parkinson-Patienten sind noch nicht ausrei-
chend 
verstanden. Sie lassen sich möglicherweise durch eine Normalisierung der kor-
tikalen Exzitabilität, Verschiebung neuronaler Netzwerkaktivität hin zu physiolo-
gischen Mustern und die Freisetzung von Dopamin  erklären (Wu et al., 2008).  
 
Ziel dieser Studie stellte die Erweiterung des bisherigen Wissens über die Rolle 
der kortikalen beta-Power und der beta-CMC in der motorischen Verschaltung 
von gesunden Kontrollen und Parkinson-Patienten dar. Des Weiteren sollte der 
Einfluss der tDCS auf die beta-Power und die beta-CMC sowie die Evaluation 
der Wirksamkeit der atDCS auf die motorischen Symptome und die feinmotori-
sche Performance von Parkinson-Patienten untersucht werden. Dazu wurden 
gesunde Kontrollen (HC) und Parkinson-Patienten (PD) nach Absetzen der 
pharmakologischen Therapie jeweils mittels atDCS in sham- und verum-
Kondition über dem primärmotorischen Areal stimuliert. Die feinmotorische Per-
formance wurde bei simultanen EEG- und EMG-Ableitungen während isometri-
scher Kontraktion der Handmuskulatur vor und nach Stimulation evaluiert. Die 
motorischen Symptome der Parkinson-Patienten wurden mithilfe des UPDRS 
III-Tests vor und nach Stimulation objektiviert.  
Wir überprüften die folgenden Hypothesen: 
 
1. Bei Parkinson-Patienten im dopaminergen Off besteht vor tDCS-
Stimulation während isometrischer Kontraktion eine gesteigerte beta-
Power über sensomotorischen kortikalen Arealen im Vergleich zu ge-
sunden Kontrollen. 
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2. Gesunde Kontrollen zeigen während isometrischer Kontraktion mehr be-
ta-CMC als Parkinson-Patienten. 
3. Gesunde Kontrollen zeigen eine bessere feinmotorische Performance als 
Parkinson-Patienten. 
4. Anodale tDCS verbessert die feinmotorische Leistung von Parkinson-
Patienten. 
5. Anodale tDCS verbessert motorische Symptome von Parkinson-
Patienten.  
6. Anodale tDCS führt zu einer Suppression der kortikalen beta-Power bei 
Parkinson-Patienten. 
7. Anodale tDCS steigert die kortikomuskuläre Kohärenz im beta-Band bei 
Parkinson-Patienten. 
8. Eine Senkung der kortikalen Power und eine Steigerung der kortikomus-
kulären Kohärenz im beta-Band gehen mit einer Verbesserung der fein-
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2 Teilnehmer, Material und Methoden 
 
Als Grundlage dieser Arbeit diente die Studie „Modulation neuromuskulärer 
Synchronisation durch transkranielle Gleichstromstimulation (tDCS) bei Patien-
ten mit Feinmotorikstörungen“, die durch die Ethik-Kommission an der Medizini-
schen Fakultät der Eberhard-Karls-Universität Tübingen geprüft und 
zugelassen wurde (Nr. 367/2010BO1). Im folgenden Kapitel wird zunächst die 
erfasste Stichprobe einschließlich der Ein- und Ausschlusskriterien und der kli-
nisch-neurologischen Datenerfassung näher beschrieben. Dann folgt eine de-
taillierte Darstellung des Untersuchungsablaufs und des Studiendesigns sowie 
der verwendeten Methoden und Messinstrumente. Schließlich wird das statisti-
sche Analysekonzept der Studie eingeführt. 
Im Rahmen dieser Studie wurden Patienten mit idiopathischem Parkinson-
Syndrom sowohl von der neurologischen Station für Neurodegenerative Er-
krankungen als auch aus der Ambulanz der Neurologischen Universitätsklinik 
Tübingen rekrutiert. Die Rekrutierung gesunder Kontrollprobanden erfolgte über 
einen Probandenpool der Neurologischen Klinik Tübingen unter Berücksichti-
gung von Alter und Geschlecht. 
Vor Beginn der Messungen wurden die Teilnehmer ausführlich schriftlich über 
die Studie, den genauen Ablauf, die Risiken sowie den Datenschutz und die 
pseudonymisierte Speicherung der Daten informiert. Die Teilnehmer unter-
zeichneten dann eine schriftliche Einwilligungserklärung. Als Aufwandsent-
schädigung erhielten die Teilnehmer pro Stunde zehn Euro. 
2.1 Teilnehmer 
 
Dieses Kapitel beschreibt die erfasste Stichprobe und die Kriterien zur Rekrutie-
rung näher. 
2.1.1 Ein- und Ausschlusskriterien 
 
Es wurden Parkinson-Patienten der Neurologischen Universitätsklinik Tübingen 
und gesunde Kontrollprobanden rekrutiert, auf welche die folgenden Ein-
schlusskriterien zutrafen:  
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• Alter zwischen 18 und 80 Jahren 
• Einwilligungsfähigkeit 
• Idiopathisches Parkinsonsyndrom  
o entsprechend der UK Parkinson’s disease society brain bank clin-
ical diagnostic criteria 
o Hoehn und Yahr Stadium II – IV  
o keine Dyskinesien 
 
Nicht eingeschlossen wurden Probanden, die ein oder mehrere der folgenden 
Ausschlusskriterien erfüllten: 
 
• Anamnestisch oder klinisch nachgewiesene hirnorganische Erkrankun-
gen (wie z.B. Hirntumoren) 
• Anamnestisch: Krampfanfälle oder Epilepsie 
• Demenz:  
o Bei klinischen Hinweisen bezüglich einer dementiellen Erkrankung 
wurde der Patient durch einen zweiten, an der Studie unbeteilig-
ten, Arzt zur Ermittlung der Einwilligungsfähigkeit und der Eignung 
für studienrelevante Testung begutachtet und gegebenenfalls 
ausgeschlossen. 
• Maligne Grunderkrankung 





Es konnten n = 11 Parkinson-Patienten (7 männlich) und n = 11 gesunde Kon-
trollprobanden (6 männlich) rekrutiert werden. Die Daten eines Parkinson-
Patienten (PD11) wurden von der Studie ausgeschlossen, da die Messungen 
aufgrund von OFF-gebundenen Schmerzen abgebrochen wurden. In die Da-
tenanalyse flossen insgesamt also 10 Parkinson-Patienten und 11 gesunde 
Kontrollpersonen ein. Bei einzelnen Analysen, wie der kortikomuskulären Kohä-
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renz, wurde ein weiterer Parkinsonpatient (PD3) aufgrund von Artefakten in den 
EMG-Daten ausgeschlossen, sodass diese mit nur 9 Parkinson-Patienten aus-
gewertet wurden. Das mittlere Alter der Patientengruppe lag bei 64,3 ± 11,4 
Jahren und das mittlere Alter der Kontrollgruppe lag bei 58,6 ± 6,8 Jahren. Die 
mittlere Krankheitsdauer der Patientengruppe betrug 8,6 ± 4,1 Jahre. Es zeig-
ten sich keine signifikanten Unterschiede zwischen den Gruppen bezüglich Al-
ter und Geschlecht (siehe Kapitel 3, Tabelle 6). Weitere Details zur Stichprobe 
finden sich in Tabelle 1 und 2 aufgeführt. Nach der klinischen Anamnese wur-
den zur Evaluierung der Einschlussfähigkeit der Händigkeitsfragebogen nach 
Oldfield, der Mini-Mental-Status-Test (MMST) und das Beck Depressions Inven-
tar (BDI) erhoben.  
 
 
Tabelle 1: Details zur gesamten Stichprobe 
Anzahl: Anzahl der Teilnehmer, die in die Datenanalyse eingeschlossen wur-
den; 
Alter: Alter zum Zeitpunkt der Studienteilnahme; 
Alter und Schulzeit als MW±SD angegeben. 
MW, Mittelwert; SD, Standardabweichung; L, Lehre; M, Meister; S, Studium;  
K, keine Berufsausbildung 





























58,6 ± 6,8  
 
11,5 ± 2,1 L  36,4% 
S 45,5% 
K 18,1% 
Gesamt 21    
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Tabelle 2: Details zur Patientengruppe  
Krankheitsdauer: seit Diagnosestellung (anamnestisch) bis zum Messtermin in 
Jahren als MW±SD angegeben 
Krankheitsdominante Hand: in Bezug auf die motorischen Parkinsonsymptome 
stärker betroffene Hand 
ID, Identität; B, Bradykinese; R, Rigor; K, Koordinationsstörung; T, leichter Tremor; MW, Mittel-











8 R  Ja B, R 
PD2 
10 L Ja B, R 
PD3 
7 L Ja B, R 
PD4 
5 R Ja B, R, K 
PD5 
19 R Ja B, R, T 
PD6 
11 L Ja B, R, T 
PD7 
8 R Ja B, R, T 
PD8 
8 R Ja B, R 
PD9 
7 R Ja B, R 
PD10 
3 R Ja B, R, T 
Gesamt: 8,6 ± 4,08 70% R   
 
2.2 Klinische Datenerfassung und Fragebögen 
2.2.1 Allgemeine klinische Datenerfassung 
 
Die allgemeine klinische Datenerfassung umfasste ein kurzes Anamnesege-
spräch, welches das Alter des Teilnehmers, die Parkinson-Anamnese, die So-
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2.2.1.1 Edinburgh Handedness Inventory by Oldfield 
 
Dieser Test wurde einmalig am ersten Untersuchungstag vor Beginn der Mes-
sungen erhoben. Dadurch wurde das Einschlusskriterium „Rechtshändigkeit“ 
überprüft. Der Händigkeitstest nach Oldfield (Oldfield, 1971) erhebt die Domi-
nanz der rechten oder linken Hand einer Person in alltäglichen Aktivitäten. Er 
wurde 1971 von R. C. Oldfield veröffentlicht und wird seitdem in vielen Studien 
standardisiert verwendet. Der Test kann sowohl von einer Person selbst erho-
ben werden als auch von einem Untersucher, der die Person befragt. Er um-
fasst 12 Fragen, die erfassen, ob man eine bestimmte Tätigkeit immer mit einer 
bestimmten Hand ausführt (dies wird mit zwei Punkten bewertet) oder nur 
manchmal (ein Punkt). Der Händigkeitsquotient (HQ) gibt dann an, zu wie viel 
Prozent man Rechtshänder ist. Er errechnet sich wie folgt: 
 𝐻𝑄 =  (𝑆𝑢𝑚𝑚𝑒 𝑅 − 𝑆𝑢𝑚𝑚𝑒 𝐿)(𝑆𝑢𝑚𝑚𝑒 𝑅 + 𝑆𝑢𝑚𝑚𝑒 𝐿)  × 100 
Formel 1: Händigkeitsquotient nach Oldfield 
HQ, Händigkeitsquotient in %; R, rechte Hand; L, linke Hand;  
 
2.2.2 Neuropsychologische Tests 
 
Zur Evaluation der klinischen Defizite erfolgte die Datenerfassung mithilfe stan-
dardisierter klinischer Fragebögen. 
2.2.2.1 Mini-Mental-Status-Test (MMST) 
 
In dieser Studie wurde der MMST einmalig vor Beginn der ersten Messungen 
durchgeführt. Der Mini-Mental-Status-Test (MMST) (Folstein et al., 1975) wird 
zum Screening kognitiver Funktionen weltweit verwendet. Jedoch gilt er als 
störanfällig, beispielsweise bei lauter Umgebung oder Vorliegen einer Depres-
sion. Der Test eignet sich daher nicht zur Differenzierung oder Diagnosestel-
lung der verschiedenen Demenzformen. Bestehend aus zehn 
Aufgabenkomplexen erfasst der Test verschiedene kognitive Funktionen wie 
beispielsweise räumliche und zeitliche Orientierung, Merkfähigkeit, Konzentrati-
on, Sprachverständnis/-benennung, Nachsprechen, Lesen, Schreiben, Rech-
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nen und Zeichnen. Der Test dauert ungefähr zehn Minuten. Er besteht aus 30 
Einzelaufgaben, für die der Proband jeweils, bei richtiger Durchführung, einen 
Punkt erhält. Die maximale Summe ergibt 30 Punkte. Ein Ergebnis von 20 
Punkten oder weniger wurde hauptsächlich in Patienten mit Demenz, Delir, 
Schizophrenie oder affektiven Störungen gefunden (Folstein et al., 1975).  
2.2.2.2 Beck Depressions Inventar (BDI) 
  
Dieser Test wurde einmalig während dieser Studie erhoben. Teilnehmer mit 
mehr als 13 Punkten wurden ausgeschlossen. Das Beck Depressions Inventar 
(Beck et al., 1996) ist ein standardisierter psychologischer Test, der eine de-
pressive Symptomatik und deren Schwere erfasst. Der Fragebogen geht auf 
Symptome ein, die von Patienten mit Depression beschrieben werden. Bei-
spielsweise werden Ängste, Schuldgefühle, Traurigkeit, Minderwertigkeitsgefüh-
le, Entschlussfreudigkeit, Schlaf, Appetit und Reizbarkeit erfasst. Der BDI 
umfasst 21 Fragen, bei denen der Teilnehmer aus vier Antwortmöglichkeiten 
die auf ihn zutreffendste auswählt. Die Antwortmöglichkeiten werden jeweils mit 
unterschiedlich vielen Punkten (0-3 Punkte) bewertet. Maximal erreicht werden 
können, nach Addition aller Antworten, 63 Punkte. Bei Werten zwischen 0 und 
13 Punkten ist das Vorliegen einer Depression unwahrscheinlich. Bei mehr als 
13 Punkten kann der Test einen Hinweis darauf geben, dass eine Depression 
vorliegt. 
2.2.2.3 Unified Parkinson’s Disease Rating Scale (UPDRS) 
 
Die Unified Parkinson’s Disease Rating Scale (UPDRS)  (Movement Disorder 
Society Task Force on Rating Scales for Parkinson's, 2003) ist ein international 
anerkannter, standardisierter klinischer Test zur Quantifizierung und Ver-
laufskontrolle der Symptomausprägung des idiopathischen Parkinsonsyndroms. 
Er ist unterteilt in fünf Abschnitte mit insgesamt 31 Aufgaben, die sowohl moto-
rische (Teil II und III) als auch nicht-motorische Defizite (Teil I) erfassen. Durch 
Teil I werden alltagsrelevante, nicht-motorische Defizite wie beispielsweise 
Kognition, Stimmung und Verhalten evaluiert. 
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Teil II erfasst Aktivitäten des alltäglichen Lebens wie vegetative Symptome (z.B. 
Speichelfluss, Schlucken, Stürze), Selbstständigkeit im alltäglichen Leben (z.B. 
Lebensmittel klein schneiden, Schreiben) und motorische Komponenten wie 
Freezing und Gehen. In Teil III werden motorische Symptome durch eine klini-
sche Untersuchung erfasst. Untersucht werden Sprache, Mimik, Ruhe- und Ak-
tionstremor, Rigor, Feinmotorik, Koordination, Diadochokinese, Gangbild und 
posturale Stabilität. Teil IV enthält die Einteilung nach Hoehn und Yahr (Hoehn 
and Yahr, 1967) und Teil V die Schwab and England Activities of Daily Living 
Scale. Da die Probanden während der gesamten Sitzung saßen und auf Grund 
des elektrophysiologischen Settings nicht vollständig mobil waren, wurde in 
dieser Studie der UPDRS Teil III nicht vollständig erhoben. Weggelassen wur-
den daher Aufgaben 27 (Aufstehen aus dem Stuhl), 28 (Haltung), 29 (Gang), 30 
(Posturale Instabilität) und 31 (Bradykinese des Körpers und Hypokinese). 
 
2.3 Studiendesign und Ablauf 
2.3.1 Studiendesign 
 
Bei dieser Studie handelte es sich um eine klinisch-experimentelle doppel-
blinde randomisierte sham-kontrollierte Studie und gesunder Kontrollgruppe. 
Zur Prüfung der aufgestellten Hypothesen wurden jeweils eine Patientengruppe 
(PD) und eine gesunde Kontrollgruppe (HC) untersucht. Die Gruppen wurden 
nach Alter und Geschlecht angepasst. Beide Gruppen nahmen jeweils an zwei 
Terminen teil und erhielten die gleiche Behandlung.  
 
Im Sinne eines doppelblinden, randomisierten cross-over Designs (siehe Abb. 
2) wurden zwei experimentelle Konditionen durchgeführt: eine sham- und eine 
verum-Kondition in randomisierter Reihenfolge. An einem der beiden Termine 
wurde mithilfe des tDCS-Geräts tatsächlich stimuliert (verum-Kondition), am 
anderen Termin fand eine Scheinstimulation (sham-Kondition) statt. In der 
sham-Kondition wurde nur für wenige Sekunden stimuliert, um das anfängliche 
Kribbeln zu simulieren. Die Kodierung der beiden Konditionen wurde durch eine 
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unabhängige dritte Person durchgeführt. Untersucher und Patient waren daher 













Abbildung 2: Schema des cross-over Designs 




Am ersten Messtermin wurden vor Beginn die Einwilligungserklärung unter-
schrieben und danach einmalig die standardisierten klinischen Tests (MMST, 
BDI und EHI) sowie die Anamnese erhoben. Die Parkinson-Patienten wurden 
an beiden Terminen im Medikamenten-OFF gemessen, d.h. nach Pausieren 
der Medikamente über Nacht (12 Stunden Medikamentenpause). Aus diesem 
Grund wurden die Termine mit Parkinson-Patienten vormittags durchgeführt, 
um zunehmendem Rigor und damit verbundenen Schmerzen vorzubeugen. 
Zwischen beiden Messterminen lagen mindestens 48 Stunden Pause, um car-
ry-over-Effekte des ersten Messtermins auszuschließen. Die EEG- und EMG-
Messungen (Sitzungen) wurden erst in Ruhe ohne motorische Performance der 
Hand (‚-rest’) und dann mit feinmotorischer Aufgabe (‚-motor’) durchgeführt. Sie 
fanden jeweils vor tDCS-Stimulation (Sitzung ‚prerest’ und ‚premotor’), während 







PD und HC 
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tDCS-Stimulation (Sitzung ‚postrest1’ und ‚postmotor1’) und 30 Minuten nach 




Abbildung 3: Zeitliche Abfolge eines Messtermins im Überblick 

























postrest1 postmotor1 20min Pause postrest 2 postmotor2 
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Tabelle 3: Studienablauf 





Bezeichnung der Sitzung, Bemerkungen 
60 Vorbereitung Montage EEG/EMG/tDCS, Tests 
3 EEG, EMG 
prerest (Ruhemessung vor Stimulation) 
6 EEG, EMG 
premotor (motorische Performance vor 
Stimulation) 
8-10 UPDRS I - III (nur bei Patientengruppe) 
20 tDCS, EEG, EMG Stimulation mit 1mA  (verum oder sham) 
und simultanes EEG/EMG 
3 EEG, EMG 
postrest 1 (Ruhemessung direkt nach Sti-
mulation) 
6 EEG, EMG 
postmotor 1 (motorische Performance di-
rekt nach Stimulation) 
5 UPDRS III (nur bei Patientengruppe) 
20 Pause  
3 EEG, EMG 
postrest 2 (Ruhemessung 30min nach Sti-
mulation) 
6 EEG, EMG 
postmotor 2 (motorische Performance 
30min nach Stimulation) 
5 UPDRS III (nur bei Patientengruppe) 
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In jeder Sitzung wurden Ruhemessungen durchgeführt (3 min). Die Probanden 
saßen auf einem Stuhl und fixierten visuell ein Kreuz in der Mitte eines 1m ent-
fernten Bildschirms. Ihre Arme lagen entspannt auf den Armlehnen des Stuhls 
mit 90°-Flexion im Ellenbogengelenk und 45° Pronation der Hände.  
Feinmotorikmessung mit Präzisionsgriff-Aufgabe  
 
Bei Gesunden tritt Synchronisation zwischen Kortex und Muskel im beta-Band 
während schwacher bis moderater isometrischer Kontraktion auf und hängt mit 
der motorischen Leistung zusammen (Kristeva et al., 2007, Gross et al., 2000, 
Schoffelen et al., 2008). Die kortikomuskuläre Kohärenz im beta-Band zeigt ei-
ne gewisse Abhängigkeit vom motorischen Programm und tritt insbesondere 
während Ausübung einer statischen Kraft im Präzisionsgriff auf (Kilner et al., 
2000, Baker et al., 1999, Baker et al., 1997).  
Durch das Design eines Paradigmas mit Präzisionsgriff des Daumens und des 
Zeigefingers konnte eine statische Kraft während der Ausführung einer isomet-
rischen Kontraktion erreicht werden. Die Kontraktionskraft wurde mit einem 
Kraftmessgerät aufgezeichnet, welches durch den Patienten mit Zeigefinger 
und Daumen bedient wurde. Die Kraft des Präzisionsgriffs sollte auf 2N (Force-
Soll) durch den Probanden unter visuellem Feedback kalibriert werden. Hierfür 
wurde die Kraft von 2N durch ein Größen-konstantes schwarzes Rechteck vi-
suell auf einem Computer-Bildschirm repräsentiert (Weiss et al., 2012). Ein 
graues Größen-veränderliches Rechteck spiegelte linear die aktuell durch den 
Probanden aufgebrachte Kraft (ForceIst) wieder. Das vorgegebene Ziel des 
Probanden war es beide Rechtecke zur Deckung zu bringen und somit die 
Griffstärke auf 2N zu kalibrieren. Die feinmotorische Aufgabe der Probanden 
setzte sich aus drei Aufgabenblöcken zusammen, welche sich wiederholten. In-
nerhalb des EEG-Datensatzes wurden, für den Probanden nicht sichtbar, die 
Aufgabenteile durch zeitgleiche Trigger markiert.  
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Im ersten Aufgabenteil (als Trigger ‚Start’ im EEG markiert) sollte der Proband 
für 10s mithilfe des visuellen Feedbacks die beiden Rechtecke zur Deckung 
bringen. Im zweiten Teil (Trigger ‚Stop’) wurde das visuelle Feedback ausge-
blendet und der Proband sollte mit konstanter Kraft ohne Unterbrechung für 14s 
weiterdrücken. Im dritten Aufgabenteil (Trigger ‚Pause’) erschien auf dem Bild-
schirm für 7s das Wort ‚Pause’, welches dem Probanden signalisierte, dass er 
das Kraftmessgerät loslassen und die Hand entspannt ablegen sollte ohne die 
Finger zu abduzieren. Mit Verschwinden des Wortes ‚Pause’ und Einblenden 





Abbildung 4: Paradigma der Präzisionsgriffaufgabe 









2.4 Messinstrumente und Methoden 
 
A B 
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In diesem Kapitel werden die verwendeten Materialien näher beschrieben und 
die Methoden der Datenerhebung mittels EEG und EMG näher erläutert. 
 
2.4.1 Auflistung der Materialien und Geräte 
 
Tabelle 4: Materialien und Geräte 
Material/Gerät Hersteller 
CE-zertifiziertes full-band DC-EEG-
System Neuro Prax ® tES mit 32 Ka-
nälen 
neuroConn GmbH, Ilmenau, Deutsch-
land 
 
CE-zertifizierten DC-Stimulator Plus ® neuroConn GmbH, Ilmenau, Deutsch-
land 
tDCS-Ringelektroden, 7,5cm Durch-
messer, 35cm2 Fläche 
neuroConn GmbH, Ilmenau, Deutsch-
land 
EEG-Haube, Montage 11 EASYCAP GmbH, Herrsching, 
Deutschland 
Ag/AgCl-Elektroden EASYCAP GmbH, Herrsching, 
Deutschland	
Abralyt-HiCl-Paste EASYCAP GmbH, Herrsching, 
Deutschland	
Ten20 conductive paste 
 




2.4.2 Datenerhebung mittels EEG und EMG 
 
Die Probanden saßen auf einem Stuhl mit Armlehnen, auf denen sie die Arme 
entspannt ablegen konnten. Metallische Gegenstände wie Brillen oder 
Schmuck am Kopf wurden entfernt. Der Kopfumfang und der Mittelpunkt des 
Kopfes (Schnittpunkt der Linie zwischen Nasion und Inion und der Linie zwi-
schen den Ohrläppchen) des Probanden wurden ermittelt. Dann wurde eine 
passende EEG-Haube ausgewählt und exakt platziert. Auf dem Mittelpunkt des 
Kopfes wurde hierbei die Cz-EEG-Elektrode platziert. Eine einheitlich standar-
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disierte Platzierung der Elektroden wurde durch Verwendung des internationa-
len 10-20-Systems erreicht. (Klem et al., 1999). Die tDCS-Elektroden wurden 
zuvor rund um die Elektrodenpositionen C3 und Fp2 unter der EEG-Kappe an-
gebracht. Die Referenzelektrode befand sich am linken Ohrläppchen (Mima and 
Hallett, 1999a, Mima and Hallett, 1999b) und die frontale Ground-Elektrode auf 
Position AF3. Das EMG wurde über dem M. abductor pollicis brevis (APB), der 
auch häufig bei TMS-EEG-Messungen Verwendung findet, und dem ersten M. 
interosseus dorsalis (First dorsal  interosseus, FDI) der rechten Hand abgelei-
tet. Die Referenzelektroden wurden an den distalen Interphalangealgelenken 
(DIP) des Pollicis und Index angebracht (McAuley et al., 1997). Zur EEG- und 
EMG-Aufzeichnung und Verstärkung wurde das CE-zertifizierte full-band DC-
EEG-System Neuro Prax ® tES von Neuro Conn mit 32 Kanälen und eine EEG-
Haube (EASYCAP GmbH, Herrsching, Deutschland) verwendet. Das Oberflä-
chen-EEG und -EMG wurde mit Ag/AgCl-Elektroden (EASYCAP GmbH, Herr-
sching, Deutschland) aufgezeichnet. 
2.4.3 Transkranielle Gleichstromstimulation (tDCS) 
 
2.4.3.1 Grundlagen der tDCS 
 
Ebenso wie die TMS, findet die tDCS als eine Form der nicht-invasiven Hirnsti-
mulation breite Anwendung in den Neurowissenschaften und der klinischen 
Forschung. Sie gilt als sicher und schmerzarm, wobei die meisten Probanden 
lediglich ein Kribbeln unter der Elektrode fühlen (Poreisz et al., 2007). Die An-
nehmlichkeit der Stimulation hängt nicht von der Spannung, sondern haupt-
sächlich vom Elektrodenkontakt zur Haut ab (Dundas et al., 2007). Beim An- 
bzw- Abschalten des tDCS-Geräts mit angeschlossenen Elektroden, kann es, 
unabhängig von der Polarität, zu retinalen Phosphenen kommen (Wassermann 
and Grafman, 2005).Die tDCS verändert die kortikale neuronale Exzitabilität 
durch einen schwachen kontinuierlichen elektrischen transkraniellen Stromfluss 
von der Anode zur Kathode (Floel, 2014). Dieser Stromfluss wird auf der Kopf-
oberfläche über Stimulationselektroden, welche die Kathode und Anode darstel-
len, angebracht. In Abhängigkeit von der Polarität des direkten elektrischen 
Stromflusses, anodal oder kathodal, der Stimulationsdauer und der Stromstärke 
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kommt es zu einer Modulation der neuronalen Aktivität, was sich in der Anzahl 
der Aktionspotentiale wiederspiegelt (Miranda et al., 2006). Vermutlich entste-
hen diese Aktivitätsänderungen durch Verschiebungen im Ruhepotential der 
neuronalen Membranen, Veränderungen von Transmembranproteinen und Io-
nenverschiebungen (Liebetanz et al., 2002, Nitsche et al., 2003a, Nitsche et al., 
2003b, Ardolino et al., 2005). Die atDCS erhöht in den meisten Fällen die korti-
kale Exzitabilität, während kathodale tDCS sie verringert (Nitsche and Paulus, 
2000, Nitsche and Paulus, 2001, Been et al., 2007). Die Änderungen der korti-
kalen Exzitabilität können bis zu 90min nach der tDCS-Stimulation anhalten, 
abhängig davon wie lange stimuliert wurde (Nitsche and Paulus, 2001). Der 
Einfluss der Stimulation auf die neuronale Aktivität kann die stimulierten Regio-
nen überschreiten und die Stimulationsdauer überdauern (Lang et al., 2005). 
 
2.4.3.2 Erläuterung der tDCS-Elektrodenposition 
 
Da eine Synchronisation von Motorkortex und Muskel im beta-Band ihren Ur-
sprung in M1 nimmt, war Ziel dieser Studie die Steigerung der kortikalen neuro-
nalen Exzitabilität im Bereich des Motorkortex M1 (Gross et al., 2000). Dazu 
wählten wir einen anodalen direkten elektrischen Strom. Wir stimulierten über 
zwei ringförmige Elektroden (7,5cm Durchmesser, 35cm2 Fläche) mithilfe des 
CE-zertifizierten DC-Stimulator Plus ® der neuroConn GmbH, Ilmenau, 
Deutschland. Dabei brachten wir die atDCS-Elektrode links-parietal über M1 
(Elektrodenposition C3) an, entsprechend der motorisch dominanten Hemi-
sphäre eines Rechtshänders. Die kathodale Elektrode brachten wir rechts-
frontal über der kontralateralen Orbita (Fp2) an. Aufgrund der Experimente von 
Nitsche und Paulus im Jahr 2000 gilt diese Elektrodenposition als optimal, um 
die kortikale Exzitabilität zu modulieren. (Nitsche and Paulus, 2000, Nitsche et 


















Abbildung 5: Versuchsaufbau des DC-Stimulators und der tDCS-
Elektroden 
Anode, hellgrau; Kathode, dunkelgrau  
2.4.3.3 Kodierung und Elektrodenkontakt 
 
Der Studienmodus des DC-Stimulators für Doppelblindstudien ermöglichte es, 
verum- und sham-Kondition über einen Code zu verschlüsseln und dadurch ei-
ne glaubhafte Placebo-Kontrolle zu schaffen (Gandiga et al., 2006). Die Codes 
wurden durch eine unabhängige dritte Person den Probanden und Konditionen 
zugeordnet. Nach Eingabe des Codes und Prüfung der Stimulationsdaten 
(1200s, 1mA, fade-in 5s) in den DC-Stimulator wurde durch den Untersucher 
die Stimulation gestartet. Der DC-Stimulator überprüfte kontinuierlich die Impe-
danz, um eine gute Stimulationsqualität zu sichern. Die Impedanz stellt im 
Grunde den Widerstand an der Elektrode dar und wird durch den Kontakt der 
Elektrode zur Kopfoberfläche bestimmt (Dundas et al., 2007). Nur bei einer Im-
pedanz unter 6kΩ war eine gleichzeitige EEG-Ableitung während der Stimulati-
on zu gewährleisten.  
2.4.3.4 Stimulation  
 
Nach dem Impedanzcheck wurde während der verum-Kondition der Strom line-
ar in einem Zeitintervall von 5s, dem fade-in, auf 1mA erhöht und floss ab die-
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Stromstärke wieder linear innerhalb von fünf Sekunden ausgeschlichen, das fa-
de-out. Die sham-Kondition lief gleich ab, nur dass die Stimulationsdauer 40s 
betrug (Ambrus et al., 2012, Palm et al., 2013, Siebner et al., 2004). Die Strom-
dichte blieb stets unter der thermischen Grenze von 0,1mA/cm2. Ambrus et al. 
fanden 2012 heraus, dass es keinen signifikanten Unterschied bezüglich der 
Wahrnehmung der Stärke der Stimulation zwischen erfahrenen (Erfahrung als 
Proband mit tDCS) und unerfahrenen Probanden gibt. Die sham-Stimulation 
(fade-in - kurze Stimulation - fade-out) ist bei einer Stromstärke von 1mA nicht 









Abbildung 6: Schematischer Stromfluss des DC-Stimulators mit Fade-in/-




Die EEG-, EMG- und Mechanogramm-Daten wurden mit MATLAB 7.14 
(R2012a) (The MathWorks, Natick, MA, USA) mithilfe der open-source toolbo-
xes EEGlab (v13.1.1b) (Delorme and Makeig, 2004) und Fieldtrip (Oostenveld 
et al., 2011) analysiert.  
2.5.1 Präprozessierung der Daten 
 
 
Von den EEG-und EMG-Daten wurden die Daten der Referenzelektrode abge-
zogen. Nach Import der Trigger-Daten (‚Start’, ‚Stop’, ‚Pause’) wurden die konti-
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‚postmotor2’) in Epochen mit einer Dauer von 14s segmentiert. Die Epochen 
wurden als die Daten zwischen den Triggern ‚Stopp’ und ‚Pause’ festgelegt, 
während denen der Proband eine konstante Kraft ohne visuelles Feedback auf-
brachte. Die restlichen Daten wurden herausgeschnitten und die Segmente da-
nach als kontinuierlicher Datensatz behandelt. Ruhemessungen wurden nicht 
segmentiert. Die EEG- und EMG-Kanäle wurden zunächst anhand der Numme-
rierung sortiert. Dann wurden sie anhand des ten-twenty-Systems in Elektro-
denpositionen umbenannt (Klem et al., 1999). 
 
2.5.1.1 Filtern, Rektifizieren und Entfernung von Artefakten 
 
Die EEG-Daten wurden von 1-200Hz mit einem finite impulse response-Filter 
(FIR) gefiltert und einem 50Hz notch gefiltert. EMG-Daten wurden von 10-
300Hz FIR-gefiltert und 50Hz notch gefiltert. Die EMG-Daten wurden full-wave 
rektifiziert, da niedrig frequente Signale unter 25Hz EMG-Daten modulieren 
können (Ward et al., 2013, Farmer et al., 1993). Durch das Rektifizieren der ge-
filterten EMG-Daten werden sie demoduliert und das niederfrequente Signal 
wird extrahiert (Ward et al., 2013, Scholten et al., 2016). So sind sie besser ge-
eignet für Spektralanalysen (Mima and Hallett, 1999a, Mima and Hallett, 
1999b). Grobe Muskelartefakte wurden nach visueller Inspektion der Daten ent-
fernt. Unterschwellige Muskelartefakte können durch Anspannung der Schlä-
fen- oder Kiefermuskulatur entstehen. Diese transienten Muskelartefakte sowie 
Blinzel-Artefakte wurden mit einer Hauptkomponentenanalyse (Principal Com-
ponent Analysis, PCA) extrahiert und entfernt. Die PCA ist ein mathematischer 
Algorithmus, der die Dimensionaliät eines Datensatzes reduziert, während er 
den Großteil der Variationen im Datensatz erhält (Ringner, 2008). Dies wird er-
reicht durch die Identifizierung von Vektoren, sogenannten Hauptkomponenten, 
welche die Daten maximal variieren (Ringner, 2008). Die PCA identifiziert neue 
Variablen, die Hauptkomponenten, welche im Grunde lineare Kombinationen 
der Originalvariablen darstellen (Ringner, 2008). Bei Anwendung an EEG-
Daten produziert sie Hauptkomponenten, die z.B. funktionellen Systemen des 
Gehirns oder Artefakten entsprechen können (Arruda et al., 2011). Diese spekt-
ralen Komponenten, die mit den zugrundeliegenden Daten übereinstimmen, 
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können präzise definiert werden und aus einem EEG-Datensatz extrahiert wer-
den. 
2.5.1.2 Laplace-Transformation nach Hjorth 
 
Das EEG misst sich zeitlich ändernde Potenzialdifferenzen von elektrischen 
Feldern. Es reflektiert die Summe vieler synchron aktiver Neurone mit ähnlicher 
räumlicher Ausrichtung, sodass man deren kombinierte Aktivität als Dipol auf-
fassen kann (Kayser and Tenke, 2015a, Kayser and Tenke, 2015b). Beeinflusst 
werden die Einzelsignale der Elektroden im Rahmen der Gesetze des Strom-
flusses (basierend auf dem Ohm’schen Gesetz) durch die Aktivität der benach-
barten Neurone (Nunez et al., 1997). Durch die Vielzahl an Quellen und den 
Stromfluss wird die räumliche Auflösung unscharf (Kayser and Tenke, 2015a). 
Aufgrund des linearen Stromflusses (volume conduction) wird das neuronale 
Einzelsignal im EEG überlagert, wobei  physiologische und technische Artefak-
te diese Eigenschaft teilen und man sie dadurch von den EEG-Daten des Inte-
resses differenzieren kann (Tenke and Kayser, 2005). Beispielsweise ist die 
räumliche Topographie von Blinzelartefakten und Augenbewegungen im EEG 
konsistent mit dem Stromfluss von den Augen über die Kopfhaut (Tenke and 
Kayser, 2005). Muskelartefakte können sich mit dem frontalen EEG alpha-
Rhythmus überlappen, wobei jedoch ihre topographischen (nahe an bestimm-
ten Muskeln wie dem M. temporalis lokalisiert) und Frequenz-spezifischen 
(meist hochfrequent) Charakteristika ihre Klassifikation als Artefakt erlauben 
(Tenke and Kayser, 2005).  
Eine weitere Einschränkung des EEGs stellt seine Abhängigkeit von einer Refe-
renzelektrode dar. Die Wahl der Referenzelektrode beeinflusst das EEG und es 
gibt bislang keinen realisierbaren Ansatz ohne dieses Problem (Tenke and 
Kayser, 2005). Bei Spektralanalysen der Power wird dieses Problem besonders 
relevant, weil das Powerspektrum unter einer topographischen Verzerrung lei-
den kann (Tenke and Kayser, 2005). Um die räumliche Auflösung zu verbes-
sern und die Volumenleitung zu vermindern, wurde daher eine Laplace-
Transformation der Daten durchgeführt, bevor weitere Analysen wie die Kohä-
renz oder Power-Berechnungen durchgeführt wurden. Mithilfe der Laplace-
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Transformation kann eine referenzfreie Repräsentation der dem EEG zugrun-
deliegenden Stromquellen sowie eine präzise Beschreibung der EEG-
Varianzen durch Entfernung der Stromflussaktivität erreicht werden (Tenke and 
Kayser, 2005).  Die Laplace-Transformation verbessert die räumliche Auflösung 
eines Oberflächen-EEGs indem die zweite Ableitung des ursprünglichen Poten-
zials gebildet wird. 
Diese Laplace-transformierten Werte sind unabhängig von der Referenzelekt-
rode und deren Position. Die Hjorth-Methode subtrahiert hierbei den Durch-
schnitt der Nachbarpotenziale vom Potenzial jeder Elektrode (Hjorth, 1991). 
Dafür wurde ein Neighbour-File erstellt, in welchem für jeden EEG-Kanal (ent-
sprechend einer Elektrodenposition) festgelegt wurde, welche EEG-Kanäle be-
nachbart positioniert sind.  
2.5.2 Kortikale Power und kortikomuskuläre Kohärenz 
 
Höhere kortikomuskuläre Kohärenz im beta-Band (beta-CMC) geht bei gesun-
den Probanden während statischer Kraft mit verbesserter motorischer Perfor-
mance einher (Kristeva et al., 2007). Parkinson-Patienten zeigen im 
dopaminergen OFF mehr CMC in niedrigen Frequenzbändern unter 10Hz, wo-
bei durch dopaminerge Behandlung und Tiefe Hirnstimulation die Synchronisa-
tion in physiologische Frequenzbänder restituiert und die beta-CMC gesteigert 
werden kann (Brown, 2003, Brown, 2007, Salenius et al., 2002, Weiss et al., 
2012). Parkinson-Patienten zeigen eine gesteigerte kortikale beta-Power mit 
verminderter beta-Desynchronisation während Bewegung (beta-ERD) (Weiss et 
al., 2015, Moisello et al., 2015). Die exzessive Synchronisation zwischen 8 und 
35Hz in der funktionellen Verschaltung der Basalganglien und des Cortex wird 
als Kennzeichen des Morbus Parkinson angesehen (Hammond et al., 2007). 
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Tabelle 5: Frequenzbänder 








EEG- und EMG-Daten stellen Datenpunkte in einer Zeitreihe dar. Die spektrale 
kortikale und muskuläre Aktivität sowie die kortikomuskuläre Kohärenz wurden 
aus den EEG- und EMG-Signalen mittels Zeit-Frequenzanalyse berechnet.  
Dabei wurden die EEG- und EMG-Daten in rechteckige, nicht-überlappende 1s-
Segmente (windows) unterteilt, was in einer Frequenzauflösung von 1Hz resul-
tierte. Es wurde ein 95%-Konfidenzintervall (1-𝛼) verwendet, um das Signifi-
kanzniveau 𝛼 auf 5% (0,05) festzulegen. Ein Frequenzspektrum von 1-100Hz 
wurde analysiert (Rosenberg et al., 1989). Die Datenlänge betrug einheitlich 
100s, wodurch das Konfidenzintervall in den Kohärenzanalysen auf 0,0297 
festgelegt wurde. Falls einzelne Datensätze nach dem Präprozessierung < 
100s maßen, wurden die Daten aus dem bestehenden Datenmaterial auf 100s 
aufgefüllt, um einheitliche Konfidenzintervalle zu schaffen. Dies war nur bei vier 
Datensätzen der Fall und es handelte sich jeweils nur um wenige Sekunden. 
Hierbei handelte es sich um den ‚premotor’- und ‚postmotor1’-Datensatz von 
HC1 unter verum-Kondition, sowie den ‚premotor’- und ‚postmotor2’-Datensatz 
von HC3 unter verum-Kondition.  
2.5.2.1 Berechnung der kortikalen Power  
 
Aus den Daten jedes 1s-Segments, errechnete sich die absolute Power aus der 
Wurzel des Wertes der Fast-Fourier-Transformation (fft-tool in fieldtrip) und 
wurde dann über alle Fenster gemittelt. Um die relative Power zu berechnen, 
wurden die Power-Werte jeder Frequenz addiert und die Summe aller Power-
Wert über den gesamten Frequenzbereich als 100% betrachtet. Daraus ergab 
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sich für jede Frequenz ein prozentualer Power-Wert als Anteil an der Summe 
aller Power-Werte. Zunächst wurde die gemittelte relative Power jeder Sitzung 
und Kondition an der Elektrodenposition C3 über alle Probanden der jeweiligen 
Gruppe (‚HC’/‚PD’) ermittelt. Die Position C3 wurde gewählt, da sie am ehesten 
über dem primär-motorischen Areal eines Rechtshänders liegt. Allerdings kann 
die Aktivität über C3 natürlich nicht exklusiv dem primär-motorischen Cortex 
zugeordnet werden. Danach wurden die einzelnen Powerspektren an C3 von 
jedem Probanden und jeder Sitzung visuell inspiziert. Der Höchstwert pro Fre-





Abbildung 7: Beispielhaftes Frequenzspektrum eines Teilnehmers 
Senke zwischen 40 und 60Hz durch notch-Filter 
 
2.5.2.2 Die Fast-Fourier Transformation (FFT) 
 
Die Fast-Fourier Transformation (FFT) kann absolute Werte von Daten einer 
Zeitreihe reversibel in komplexe Frequenzspektren umwandeln (Tenke and 
Kayser, 2005). Es werden die verschiedenen Amplituden (in Volt) bei unter-
schiedlichen Frequenzen angezeigt. Dabei wird die Amplitude einer Welle in 
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der Darstellung des ursprünglichen Power-Spektrums, die durch die FFT ent-
stehen können und als „spectral leakage“, also ein spektrales Leck, bezeichnet 
werde (Harris, 1978). Die FFT geht von endlichen Datensätzen aus und inter-
pretiert sowohl die Zeit als auch die Frequenz als kreisförmige Topologie. 
Dadurch kommt es bei Datensätzen, die nicht periodisch oder ein Vielfaches 
der Periode sind, zur „Verschmierung“ der Frequenzauflösung (Harris, 1978). 




Kovarianzanalysen sind dimensional und von Maßeinheiten abhängig. Sie kön-
nen zwar eine lineare Abhängigkeit ausschließen, bieten jedoch kein quantitati-
ves Maß für lineare Abhängigkeit. Aufgrund dieser Limitation suchte man nach 
Möglichkeiten die lineare Abhängigkeit zu quantifizieren (Rosenberg et al., 
1989). Es lag nahe, Regressionsanalysen wie die Fourier-Transformation zu 
verwenden, da diese mit Korrelationskoeffizienten arbeitet, welche dimensions-
los sind (Rosenberg et al., 1989). Diese liegen natürlicher Weise zwischen -1 
und 1. Dabei bedeutet null, dass keine Korrelation vorhanden ist, und I1I  gibt 
eine perfekte lineare Korrelation an (Rosenberg et al., 1989). Das Quadrat des 
Korrelationskoeffizienten kann als Maß für die Genauigkeit der linearen Korrela-
tion verwendet werden und liegt zwischen 0 und 1 (Rosenberg et al., 1989). Auf 
einem sehr ähnlichen Modell basiert in der Zeit-Frequenzanalyse die sogenann-
te Kohärenz (Rosenberg et al., 1989). Die Kohärenz wird errechnet, um die 
Synchronisation zwischen zwei oszillierenden Aktivitäten zu messen und gibt 
den Grad der linearen Korrelation zwischen zwei Powerspektren über der Fre-
quenz an. Sie wird aus den beiden Autoleistungsspektren (power spectral den-
sity) und dem Kreuzleistungsspektrum berechnet. Dabei werden das 
Kreuzleistungsspektrum GAB und die beiden Autoleistungsspektren GAA und GBB 
in der Signalanalyse aus berechneten Fourierspektren gewonnen, wobei Daten 
einer Zeitreihe über der Frequenz dargestellt wurden. Der Wert liegt zwischen 
null und eins, bei einem Wert von 1 liegt eine vollständige lineare Korrelation 
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vor. In diesem Fall wird das Betragsquadrat des mittleren Kreuzleistungsspekt-
rums gleich groß wie das Produkt der Autoleistungsspektren (Randall, 1987). 
Die Kohärenz y! f  berechnet sich anhand der folgenden Formel (Randall, 
1987):  
 y! f =  G!" f !G!!  f  ∙  G!!  f   
 
Formel 2: Kohärenz (Randall, 1987) 
Formel übernommen aus Randall, R. B. 1987. Frequency Analysis 3rd edition, 
p.230-233, Brüel & Kjær, Naerum, Denmark  
 
Es gibt verschiedene Gründe, warum die Kohärenz einen Wert ungleich 1 an-
nehmen kann. Ein spektrales Leck, wie oben beschrieben, bei zu geringer Fre-
quenzauflösung oder falschem windowing ebenso, wie nicht mit dem Signal in 
Zusammenhang stehendes Rauschen der Grundsignale oder eine nicht vor-
handene lineare Korrelation (Randall, 1987).  
2.5.3.3 Berechnung der kortikomuskulären Kohärenz 
 
Als Maß der Synchronisierung von Motorkortex und spinalen Motoneuronen 
wurde die kortikomuskuläre Kohärenz aus den EEG- und EMG-Daten berech-
net. Die wichtige Rolle der CMC wurde bereits breit diskutiert (Mima and Hallett, 
1999a, Salenius et al., 1996, Salenius et al., 1997, Baker et al., 1997, Conway 
et al., 1995). Da das Oberflächen-EEG gegen eine Referenzelektrode gemes-
sen wird, sollte diese elektrisch möglichst ruhig sein (Mima and Hallett, 1999a).  
Die Qualität der CMC wird durch referenzfreie Ableitung des EEGs stark ver-
bessert (Mima and Hallett, 1999a, Mima and Hallett, 1999b, Nunez et al., 
1997). Dies konnte durch Anwendung der Laplace-Transformation erreicht wer-
den (siehe 2.5.1.3). Aufgrund eines störenden Hintergrundrauschens, das 
durch die Hauptkomponentenanalyse und die verschiedenen Filter nicht ent-
fernt werden konnte, wurden die EMG-Daten von PD3 verworfen und nicht in 
die Kohärenzanalysen eingeschlossen. Daher wurden die CMC-Analysen mit 
den Daten von n=9 Patienten und n=11 gesunden Kontrollen berechnet. Dabei 
wurde die kortikomuskuläre Kohärenz aus der kortikalen Power (EEG-Kanal 
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C3) und jeweils den EMG-Kanälen APB (Kanal 26) und FDI (Kanal 27) berech-
net. Es wurde also die kortikomuskuläre Kohärenz zwischen Motorkortex und 
den spinalen Motoneuronen, die den Musculus abductor pollicis brevis 
[CMCAPB] und den M. interosseus dorsalis des Pollicis [CMCFDI] ansteuern, be-
rechnet. Zunächst wurden die Kohärenzen CMCAPB und  CMCFDI über alle Pro-
banden der jeweiligen Gruppe gemittelt. Danach wurden die einzelnen 
Kohärenzspektren der CMCAPB und CMCFDI von jedem Probanden und jeder 
Sitzung visuell inspiziert. Der maximale Höchstwert pro Frequenzband (siehe 
Tabelle 5) unabhängig vom Signifikanzniveau wurde für jeden Probanden, jede 
Sitzung und jede Kondition ermittelt, ebenso wie die Anzahl der Höchstwerte 
über dem Signifikanzniveau pro Frequenzband. Wenn in den statistischen Ana-
lysen [3x2x2 rmANOVA mit den Faktoren Kondition (‚verum’/‚sham’), Sitzung 
(‚premotor’/‚postmotor1’/‚postmotor2’) und Muskel (‚FDI’/‚APB’)] kein signifikan-
ter Unterschied für den Faktor Muskel vorhanden war, wurde der Durchschnitt 
aus der CMCAPB und CMCFDI berechnet und für weitere Analysen als CMC ver-
wendet (Weiss et al., 2012). 
 
2.5.4 Accuracy Error 
 
Zur objektiven Bewertung der motorischen Performance der Probanden wurden 
die Mechanogramm-Daten ausgewertet (siehe Feinmotorikmessung mit Präzi-
sionsgriff-Aufgabe) und der sogenannte Accuracy Error R berechnet. Der Ac-

























Abbildung 8: Schematische Darstellung der aktuellen Kraft und der Soll-
Kraft 
 
Kleinere Werte des Accuracy Errrors R sind als bessere feinmotorische Perfor-
mance des Probanden zu verstehen. Zunächst wurde die Differenz d zwischen 
der aktuellen Kraft ForceIst und der vorgegebenen Soll-Kraft ForceSoll  (2N) be-
rechnet (Weiss et al., 2012). Das quadratische Mittel dient zur Mittelwertbe-
stimmung einer Messreihe. Es eignet für sich periodisch ändernde Werte 
besonders gut, in diesem Fall die Differenz zwischen den zeitlich veränderli-
chen Kraft-Messwerten (ForceIst) und der konstanten Kraft (ForceSoll). Dabei 
wird die Wurzel aus der Summe der quadrierten Zahlenwerte (d) gezogen.  
 
R d =  d!!!!!!  
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2.6 Statistische Analysen 
 
Zur statistischen Auswertung wurde das Programm IBM SPSS statistics, Versi-
on 21 (IBM Deutschland GmbH, Ehningen, Germany) verwendet. Deskriptive 
Analysen wurden als Mittelwert ± Standardabweichung angegeben, wenn pa-
rametrische Verfahren verwendet wurden. 
2.6.1 t-Test für abhängige und unabhängige Stichproben  
 
Der gepaarte t-Test für abhängige oder unabhängige Stichproben stellt eine 
Entscheidungshilfe zur Beurteilung der Unterschiede der Mittelwerte zweier 
Stichproben auf Grundlage der Differenz der Gruppenmittelwerte dar (Rasch, 
2010). Er eignet sich für intervallskalierte normalverteile Zielvariablen und stellt 
daher ein parametrisches Verfahren dar. Er vergleicht die Mittelwerte zweier 
Stichproben um zu beurteilen, ob sich die Stichproben zufällig voneinander un-
terscheiden oder ob sich die Mittelwerte der beiden Stichproben systematisch 
voneinander unterscheiden (Rasch, 2010). Er wird zum Vergleich von Messrei-
hen innerhalb derselben Person (abhängige Stichprobe) oder von zwei ver-
schiedenen Gruppen (unabhängige Stichprobe) verwendet. Der t-Test wird 
durch Fallzahl, Größe des Mittelwertunterschieds und Streuung beeinflusst. 
Multiples Testen mithilfe von paarweisen Einzelvergleichen führt zu einer Ak-
kumulation des 𝛼-Fehlers. Die Nullhypothese H0 nimmt an, dass zwischen den 
Gruppen kein Unterschied besteht. Wird sie verworfen und die Alternativhypo-
these H1 angenommen, weiß man, dass es zwischen den Gruppen einen signi-
fikanten Unterschied gibt. Das Konfidenzintervall wurde auf 95% festgelegt, ein 
p-Wert von ≤ 0,05 wurde als signifikant gewertet. 
2.6.2 Chi-Quadrat-Test 
 
Der Chi-Quadrat-Test wird unter anderem zum Vergleich zweier kategorialer 
Messreihen auf Unterschiede verwendet und prüft ob die zwei Gruppen statis-
tisch voneinander unabhängig sind (Rinne, 2008, Andreß, 2003). Der Test wur-
de hier zum Vergleich der Geschlechterverteilung der beiden Gruppen 
verwendet. 
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2.6.3 Varianzanalyse mit Messwiederholungen (rmANOVA)  
 
Mithilfe der Varianzanalyse mit Messwiederholungen (repeated measures ana-
lysis of variance, rmANOVA) lässt sich der Einfluss von Faktoren (Einflussvari-
ablen) auf die Zielvariable feststellen (Bewick et al., 2004). Dabei wird 
untersucht, ob die Varianz zwischen mehreren Gruppen größer ist, als inner-
halb der Gruppen. Dadurch lässt sich feststellen, ob es einen signifikanten Un-
terschied zwischen den Gruppen gibt. Voraussetzung für die Varianzanalyse ist 
eine Normalverteilung und eine Varianzhomogenität der Messwerte. Die Nor-
malverteilung kann mithilfe eines Shapiro-Wilk-Tests, die Varianzhomogenität 
mithilfe eines Levene-Tests festgestellt werden.  
 
Die Varianzanalyse stellt eine Erweiterung des t-Tests für unabhängige Stich-
proben dar, wenn man den Einfluss mehrerer Faktoren untersuchen möchte 
(Bewick et al., 2004) und vermeidet multiples Testen mit Akkumulierung eines 
Fehlers erster Art (𝛼-Fehlers) (Bewick et al., 2004). Die Nullhypothese H0 nimmt 
an, dass zwischen den Gruppen kein Unterschied besteht. Wird sie verworfen 
und die Alternativhypothese H1 angenommen, weiß man, dass es zwischen 
mindestens zwei oder mehr Gruppen einen signifikanten Unterschied gibt, al-
lerdings nicht zwischen welchen. Das Konfidenzintervall wurde auf 95% festge-
legt, ein p-Wert von ≤ 0,05 wurde als signifikant gewertet. Wenn mehr als zwei 
Gruppen miteinander verglichen werden, kann man mithilfe eines post-hoc-
Tests mit Bonferroni-Korrektur feststellen, welche Gruppen sich signifikant un-
terscheiden (Bewick et al., 2004). Dies ermöglicht es auf multiples Testen mit-
hilfe von t-Tests zu verzichten. Er berücksichtigt die sogenannte Alphainflation 
und gleicht die Akkumulierung des 𝛼-Fehlers aus (Bewick et al., 2004). Die 
repeated-measures-ANOVA beruht auf der Annahme, dass jede Ebene eines 
„within-subject“ Faktors (Faktor innerhalb des Subjekts) ähnliche Varianzen hat. 
Falls die Varianzen nicht ähnlich sind, kann man dies mit einem Korrekturfaktur 
(Epsilon 𝜀 ), z.B. der Greenhouse-Geisser-Korrektur oder der Huynh-Feldt-
Korrektur, ausgleichen.  
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2.6.4 Shapiro-Wilk-Test 
 
Der Shapiro-Wilk-Test testet auf eine Normalverteilung der Messwerte inner-
halb einer Messreihe (Shapiro and Wilk, 1965). Die Nullhypothese H0 nimmt an, 
dass eine Normalverteilung besteht. Wird sie verworfen und der p-Wert signifi-
kant (≤ 0,05), liegt keine Normalverteilung vor.  
 
2.6.5 Statistische Analyse des UPDRS III 
 
Für die Analyse der klinischen Auswirkungen der Stimulation auf Parkinson-
Patienten wurden die beiden Konditionen ‚verum’ und ‚sham’ verglichen. Zu-
nächst wurden die Daten mithilfe des Shapiro-Wilk-Tests auf Normalverteilung 
überprüft. Wenn die Signifikanzwerte über 0,05 lagen, konnte H0 verworfen 
werden und von einer Normalverteilung ausgegangen werden. Um einen Fehler 
aufgrund von multiplem Testen zu vermeiden, wurde eine 2x3 rmANOVA (Vari-
anzanalyse) mit den Faktoren (Einflussvariablen) Kondition (‚verum’/‚sham’) 
und Sitzung (‚pre’/‚post1’/‚post2’) durchgeführt. Falls sich Epsilon > 0.75 dar-
stellte, wurde die Huynh-Feldt Korrektur angewendet, bei Epsilon < 0,75 die 
Greenhouse-Geisser Korrrektur. Der UPDRS Teil III wurde zunächst für die 
Aufgaben 18-26 ausgewertet. Danach wurden zudem die motorischen Aufga-
ben der Hände, die Aufgaben 22-25, sowohl für beide Hände als auch spezi-




2.6.6 Statistische Analyse des Accuracy Errors  
 
Zunächst wurden die absoluten Werte des Accuracy Errors vor der Stimulation 
(‚pre’) der verum- und sham-Kondition mithilfe eines t-Tests für abhängige 
Stichproben verglichen, um Unterschiede zwischen den Konditionen vor Stimu-
lation auszuschließen. Zudem wurde der Mittelwert des Accuracy Errors vor 
Stimulation der beiden Gruppen abgebildet. Dieser wurde aus der Summe der 
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beiden Konditionen vor Stimulation errechnet (‚pre’ in verum-Konditon + ‚pre’ in 
sham-Kondition).  
Da der Accuracy Error R eine sehr individuelle Größe ist und interindividuell 
stark variiert, wurde der premotor-Wert als Baseline genommen und die Verän-
derung z des Accuracy Errors von vor zu nach Stimulation zwischen den Kondi-
tionen verglichen und als Bruch angegeben. Nahm die Veränderung (‚post1/pre’ 
oder ‚post2/pre’) einen Wert von 1 an, bedeutete dies, dass der Accuracy Error 
vor und nach Stimulation genau gleich war. Ein Wert größer 1 bedeutete eine 
Vergrößerung des Accuracy Errors nach Stimulation im Vergleich zu davor, ein 
Wert kleiner 1 zeigt eine Verringerung des Accuracy Errors an. Dadurch, dass 
die Veränderung als Vielfaches des Ausgangswertes dargestellt wurde, konnte 
der interindividuelle Unterschied ausgeglichen werden und die Individuen bes-
ser miteinander verglichen werden. Der berechnete Wert wurde mithilfe einer 
2x3x2 rmANOVA mit den Faktoren Kondition (‚verum’/‚sham’), Sitzung 
(‚post1/pre’/‚post2/pre’) und Gruppe (‚PD’/‚HC’) statistisch analysiert. Falls sich 
Epsilon größer 0.75 darstellte, wurde die Huynh-Feldt Korrektur angewendet, 
bei Epsilon kleiner 0,75 die Greenhouse-Geisser Korrrektur. 
2.6.7 Statistische Analyse der kortikalen Power 
 
Zur Analyse der kortikalen Power wurden die Maxima der relativen Power in-
nerhalb eines Frequenzbandes verglichen. Obwohl der Shapiro-Wilk-Test auf 
Normalverteilung teilweise Signifikanzwerte unter 0,05 der Power- und Kohä-
renzwerte der einzelnen Sitzungen vorwies, wurde von einer repräsentativen 
Stichprobe aus der Grundgesamtheit der Parkinson-Patienten und gesunden 
Kontrollen ausgegangen und daher in den Analysen der kortikalen Power und 
der CMC parametrische Tests verwendet. Zunächst wurde ein Unterschied zwi-
schen den Konditionen vor Stimulation mithilfe eines t-Tests für abhängige 
Stichproben ausgeschlossen. Es wurden die maximalen Höchstwerte mithilfe 
einer 2x3x2 rmANOVA mit den Kondition (‚verum’/‚sham’), Sitzung (‚premo-
tor’/‚postmotor1’/‚postmotor2’) und Gruppe (‚PD’/‚HC’) statistisch analysiert. 
Falls sich Epsilon größer 0.75 darstellte, wurde die Huynh-Feldt Korrektur an-
gewendet, bei Epsilon kleiner 0,75 die Greenhouse-Geisser Korrrektur. 
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2.6.8 Statistische Analyse der kortikomuskulären Kohärenz  
 
Zunächst wurde ein Unterschied zwischen den Konditionen vor Stimulation mit-
hilfe eines t-Tests für abhängige Stichproben ausgeschlossen. Dann wurde ei-
ne 3x2x2 rmANOVA mit den Faktoren Kondition (‚verum’/‚sham’), Sitzung 
(‚premotor’/‚postmotor1’/‚postmotor2’) und Muskel (‚FDI’/‚APB’) anhand der ma-
ximalen Peaks pro Frequenzband jeweils für beide Gruppen (‚HC’/‚PD’) durch-
geführt. Wenn kein signifikanter Unterschied für den Faktor Muskel vorhanden 
war, wurde die CMC aus dem Mittelwert der CMCAPB und CMCFDI berechnet. 
Danach wurden die absoluten Höchstwerte der CMC vor und nach Stimulation 
verglichen. Analog zu statistischen Analyse der Power, wurden die maximalen 
Höchstwerte mithilfe einer 2x3x2 rmANOVA mit den Faktoren Kondition (‚ver-
um’/‚sham’), Sitzung (‚premotor’/‚postmotor1’/‚postmotor2’) und Gruppe 
(‚PD’/‚HC’) statistisch analysiert. Falls sich Epsilon größer 0.75 darstellte, wurde 
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3 Ergebnisse  
 
In diesem Kapitel werden die Ergebnisse und statistischen Analysen der de-
skriptiven Statistik der Stichprobe, klinischen Tests, des Accuracy Errors sowie 
der Power- und Kohärenzanalysen dargestellt. Zunächst wurden die Stichpro-
ben näher charakterisiert. Dann wurden die klinischen Tests und der Accuracy 
Error als Form eines klinischen Parameters zur feinmotorischen Einstufung ei-
ner Kohorte beschrieben. Es folgte die Auswertung der elektrophysiologischen 
Daten wie der kortikalen Power und der kortikomuskulären Kohärenz.  
3.1 Deskription der Stichprobe und Auswertung der klinischen Tests  
3.1.1 Charakteristika der Stichprobe 
 
Die beiden Gruppen wurden in Hinblick auf Alter und Geschlecht auf Unter-
schiede untersucht. Ein t-Test für unverbundene Stichproben in Bezug auf das 
Alter zwischen beiden Gruppen ergab wie erwartet keinen Unterschied. 
Da der Levene’s Test für Gleichheit der Varianz einen signifikanten Wert kleiner 
0,05 ergab, wurde keine Varianzgleichheit angenommen. Es ergab sich kein 
signifikanter Unterschied mit p = 0,193 zwischen den Gruppen hinsichtlich des 
Alters. Ein Chi-Quadrat-Test mit Kontinuitätskorrektur (weil n >20 und <60) 
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Tabelle 6: Geschlecht und Alter 
Alter bedeutet in diesem Kontext das Alter bei Teilnahme an der Studie. 
MW, Mittelwert; SD, Standardabweichung  
















58,6 ± 6,8 
64,3 ± 11,4 
 
3.1.2 Darstellung der Ergebnisse des MMST, BDI, EHI  
 
Am ersten Untersuchungstag wurden, wie in Kapitel 2 beschrieben, die klini-
schen Daten der Teilnehmer erhoben. Tabelle 7 gibt einen Überblick über die 
Ergebnisse des MMST, BDI und EHI.  
 
Tabelle 7: Auswertung des MMST, BDI und EHI 
MMST, Mini-Mental-Status-Test; BDI, Beck Depressions Inventar; EHI, Edin-
burgh Handedness Inventory; MW, Mittelwert; SD, Standardabweichung 
Test Patienten (PD) 
MW±SD 
Gesunde Kontrollen (HC) 
MW±SD 
MMST 29 ± 1,2 29,1 ± 1,98 
BDI 
6,8 ± 4,9 
2,9 ± 1,6 
EHI 91 ± 11,3 92,7 ± 6,1 
 
3.1.3 Darstellung der Ergebnisse des UPDRS 
 
 
Es wurden die Mittelwerte mit Standardabweichung der einzelnen UPDRS-
Ergebnisse als Balkendiagramme dargestellt und mittels rmANOVA mit einem 
post-hoc-Test mit Bonferroni-Korrektur auf signifikante Unterschiede überprüft. 
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Der post-hoc-Test zeigt dabei an, zwischen welchen Mittelwerten in einer Grup-
pe es signifikante Unterschiede gibt.  
Es zeigte sich eine Reduktion des UPDRS III in der verum-Kondition direkt nach 
(‚post1’) und dreißig Minuten nach Stimulation (‚post2’), während es in der 
sham-Kondition nur zu einer geringen Änderung der Werte nach Stimulation 
kam. Bei der Auswertung wurde der UPDRS III jeweils für Aufgabe 18-26 ge-
samt, Aufgabe 22-25 gesamt und Aufgabe 22-25 rechts ausgewertet. Es zeig-
ten sich signifikante Unterschiede für den Faktor ‚Kondition’ und ‚Sitzung’. Es 
zeigten sich signifikante Unterschiede bei Analyse der feinmotorischen Aufga-
ben der Hand (Aufg. 22-25) [Faktor ‚Sitzung’ mit p= 0,001*; Faktor ‚Kondition’ 
mit p = 0,014*] sowie bei Einschluss der nicht-feinmotorische Aufgaben (Aufg. 
18-26) [Faktor ‚Sitzung’ mit p= 0,003*; Faktor ‚Kondition’ mit p = 0,028*]. Die 
Ergebnisse der statistischen Analysen sind in Tabelle 9 dargestellt.  
 
 
Tabelle 8: Mittelwerte mit Standardabweichung des UPDRS III 
22-25 rechts: Aufgabe 22-25, nur Werte der rechten Hand 
22-25 gesamt: Aufgabe 22-25, Werte beider Hände sowie des Kopfes 
18-26 gesamt: Aufgabe 18-26 für rechts, links und Kopf 
 Pre Post 1 Post  2 
UPDRS I 1,4 ± 1,3 - - 
UPDRS II 12,9 ± 5,9 - - 
UPDRS III 
   
22-25 rechts verum 8,6 ± 2,2 5,9 ± 2,4 5,4 ± 1,9 
22-25 rechts sham 8,7 ± 3,2 8,4 ± 3,3 8,0 ± 3,3 
22-25 gesamt verum 17 ± 4,7 12,8 ±3 ,2 11,3 ± 2,8 
22-25 gesamt sham 18,8 ± 6,4 18,0 ± 5,5 16,9 ± 5,6 
18-26 gesamt verum 27,1 ± 8,4 21,2 ± 5,4 19,1 ± 4,5 
18-26 gesamt sham 
29,1 ± 11,1 27,7 ± 9,4 26,5 ± 9,97 
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Abbildung 9: Übersicht über die Mittelwerte mit Standardabweichung des 
UPDRS III  
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Tabelle 9: rmANOVA mit post-hoc Test des UPDRS III 
Auswertung der Mittelwerte des UPDRS III mit 2x3 rmANOVA mit den Faktoren 
Kondition (‚verum’/‚sham’) und Sitzung (‚pre’/‚post1’/‚post2’) sowie post-hoc Test 
mit Bonferronikorrektur.   
HF, Huynh-Feldt korrigiert; GG, Greenhouse-Geisser korrigiert; *, signifikant;  
gesamt, rechte und linke Hand sowie Kopf; rechts, rechte Hand; 
Aufgaben         Faktor  Epsilon 𝛆 Signifikanz  
18-26 gesamt Kondition > 0,75 p=0,028* (HF) 
 
Sitzung 
pre und post1 
post1 und post2 
pre und post2 
< 0,75 p=0,003* (GG) 
p = 0,041* 
p = 0,162 
p = 0,013* 
 
Kondition x Sitzung < 0,75 p=0,088 (GG) 
22-25 gesamt Kondition > 0,75 p=0,014* (HF) 
 
Sitzung 
pre und post1 
post1 und post2 
pre und post2 
> 0,75 p=0,001* (HF) 
p = 0,058 
p = 0,332 
p = 0,012* 
 
Kondition x Sitzung < 0,75 p=0,065 (GG) 
22-25 rechts Kondition > 0,75 p=0,038* (HF) 
 
Sitzung 
pre und post1 
post1 und post2 
pre und post2 
> 0,75 p=0,000* (HF) 
p = 0,009* 
p = 0,786 
p = 0,003* 
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Kondition x Sitzung < 0,75 p=0,004* (GG) 
3.2 Auswertung des Accuracy Errors 
 
Ein Vergleich zwischen verum- und sham-Kondition des absoluten Accuracy Er-
rors vor der Stimulation (‚pre’) mithilfe eines t-Tests für abhängige Stichproben 
ergab keinen signifikanten Unterschied zwischen verum- und sham-Kondition 
vor Stimulation in beiden Gruppen. Der p-Wert der Patientengruppe betrug 
p=0,322, der p-Wert der Kontrollgruppe betrug p = 0,992. Im Mittel zeigte die 
Kontrollgruppe einen kleineren Accuracy Error als die Patientengruppe (Abbil-
dung 10). Hierfür wurde der Mittelwert des Accuracy Errors beider Gruppen vor 
Stimulation (Summe von ‚pre verum’ und ‚pre sham’) berechnet. 
 
 




Bei Auswertung der relativen Veränderung des Accuracy Errors zeigten sich 

















Abbildung 11: relative Veränderung des Accuracy Errors in der Patienten-











Tabelle 10: rmANOVA der relativen Veränderung des Accuracy Errors 
2x2x2 rmANOVA mit den Faktoren Kondition (‚verum’, ‚sham’); Sitzung 
(‚post1/pre’, ‚post2/pre’) und Gruppe (‚verum’, ‚sham’) 
HF, Huynh-Feldt korrigiert; GG, Greenhouse-Geisser korrigiert; HC, Kontroll-
gruppe; PD, Patientengruppe 
Faktor Epsilon ε Signifikanz  
Kondition > 0,75 p= 0,238 (HF) 
Sitzung > 0,75 p= 0,168 (HF) 
Gruppe > 0,75 p= 0,449 (HF) 
Kondition x Sitzung > 0,75 p= 0,109 (HF) 
Kondition x Gruppe > 0,75 p= 0,947 (HF) 
Sitzung x Gruppe > 0,75 p= 0,962 (HF) 
Kondition x Gruppe x 
Sitzung 
> 0,75 p= 0,629 (HF) 
 
3.3 Auswertung der kortikalen Power 
 
In diesem Kapitel wurden die Frequenzspektren der relativen kortikalen Power 
über Elektrodenposition C3, entsprechend dem primärmotorischen Kortex, von 
1-30 Hz dargestellt und es erfolgte eine statistische Auswertung der Werte der 
beta-Power (13-30Hz), sowie anschließend der theta (4-7Hz)- und alpha (8-
12Hz)-Power.  
Zunächst wurde die kortikale Power vor Stimulation zwischen den Konditionen 
(‚verum’/‚sham’) auf Unterschiede überprüft. Dann wurde ein Überblick über die 
kortikale Power von 1-30Hz mithilfe von Frequenzspektren und Balkendia-
grammen vor und nach Stimulation der Patienten- und Kontrollgruppe gegeben. 
Danach wurde die beta-Power analysiert, da sie für die Fragestellung der Stu-
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die die entscheidendste Rolle spielt. Es folgte ein kurzer Überblick über die sta-
tistische Auswertung der theta- und alpha-Power.  
3.3.1 Vergleich der kortikalen Power vor Stimulation  
 
Um Unterschiede zwischen den beiden Konditionen schon vor Stimulation aus-
zuschließen, wurden t-Tests für abhängige Stichproben in beiden Gruppen 
durchgeführt. Es zeigten sich keine signifikanten Unterschiede zwischen den 
beiden Konditionen (‚verum’/‚sham’) vor Stimulation (siehe Tabelle 11).  
 
Tabelle 11: Unterschiede der Power zwischen den Konditionen vor Stimu-
lation 
Analyse mithilfe eines t-Tests für abhängige Stichproben 
HC, Kontrollgruppe; PD, Patientengruppe; vs., versus 








PD verum premotor vs. 
PD sham premotor 
HC verum premotor vs. 
HC sham premotor 
p = 0,058 
 
p = 0,710 
p = 0,567 
 
p = 0,856 
p = 0,680 
 
p = 0,295 
 
3.3.2 Überblick über die kortikale Power 
 
Die kortikale Power wurde von 1-30Hz im Zeitverlauf von vor der Stimulation 
(‚premotor’) zu direkt nach (‚postmotor 1’) und 30min nach Stimulation (‚postmo-
tor 2’) dargestellt. Zunächst erfolgte die Darstellung der kortikalen Power mithil-
fe von Frequenzspektren, danach mithilfe eines Balkendiagrammes. Man 
beachte bei der Betrachtung der Frequenzspektren die unterschiedliche Skalie-
rung der y-Achse (relative Power), welche bei der Patientengruppe bis 0,06 und 
bei der Kontrollgruppe bis 0,1 reicht. Die statistische Auswertung folgt nach 
Darstellung der Frequenzspektren. 
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Abbildung 12: Frequenzspektrum der kortikalen Power über C3 mit Stan-
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Abbildung 13: Frequenzspektrum der kortikalen Power über C3 mit Stan-





  67 
 
Abbildung 14: alpha-, beta- und theta-Power der beiden Gruppen mit 
Standardabweichung 
Power der Patientengruppe in verum-Kondition (A), Patientengruppe in sham-
Kondition (B), Kontrollgruppe in verum-Kondition (C) und Kontrollgruppe in 
sham-Kondition (D) 
pre, premotor; pm1, postmotor 1; pm2, postmotor 2 
hellgrau, theta; dunkelgrau, alpha; schwarz, beta 
 
3.3.3 Auswertung der kortikalen Power im beta-Band  
 
Das beta-Band wurde definiert als Frequenzbereich zwischen 13 und 30Hz. 
Hierbei wurde der Höchstwert im beta-Band für jeden Probanden, jede Sitzung 
und jede Kondition festgestellt und diese miteinander verglichen. Die beta-
Power (13-30Hz) zeigte in den statistischen Analysen mittels rmANOVA keine 
signifikanten Unterschiede. Es zeigte sich ein Trend (p < 0,1) hinsichtlich eines 
Unterschiedes zwischen den Konditionen. Da sich im Frequenzspektrum (Ab-
bildung 13) eine geringere beta-Power zwischen 22 und 27Hz in der verum-
Kondition als in der sham-Kondition nach Stimulation (‚postmotor1’ und ‚post-
motor2’) zeigte, wurde eine Subanalyse der beta-Power für den Frequenzbe-
reich 22-27Hz durchgeführt. Hierbei zeigte sich ein signifikanter Unterschied für 
den Faktor ‚Kondition’ mit p = 0,037* und für ‚Kondition x Sitzung x Gruppe’ mit 
p = 0,019* (Tabelle 12). Dies wurde in Abbildung 15 mittels Balkendiagrammen 
A B
C D
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veranschaulicht. In der Patientengruppe verkleinerte sich die beta-Power (22-
27Hz) von ‚premotor’ zu ‚postmotor 2’ in der verum-Kondition, während sie in 
der sham-Kondition leicht zunahm. In der Kontrollgruppe stieg die beta-Power 
in beiden Konditionen über die Zeit leicht an, wobei dies in der verum-Kondition 




Abbildung 15: Darstellung der Mittelwerte mit Standardabweichung der 
beta-Power (22-27Hz) in der Patientengruppe (A) und Kontrollgruppe (B) 
Es zeigte sich ein signifikanter Unterschied für den Faktor ‚Kondition’ mit p = 
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Die beta-Power wurde mithilfe einer 2x3x2 rmANOVA mit den Faktoren Konditi-
on (‚verum’; ‚sham’), Sitzung (‚premotor’; ‚postmotor1’; ‚postmotor2’) und Grup-
pe (‚PD’; ‚HC’) für die Frequenzbereiche 13-30Hz und 22-27Hz durchgeführt.  
 
Tabelle 12: rmANOVA der beta-Power (13-30Hz und 22-27Hz) 
HF, Huynh-Feldt korrigiert; GG, Greenhouse-Geisser korrigiert; *, signifikant 




Kondition p= 0,090 (HF) p= 0,037* (HF) 
Sitzung p= 0,140 (GG) p= 0,146 (HF) 
Gruppe p= 0,767 (HF) p= 0,914 (HF) 
Kondition x Sitzung p= 0,538 (HF) p= 0,334 (HF) 
Kondition x Gruppe p= 0,943 (HF) p= 0,676 (HF) 
Sitzung x Gruppe p= 0,371 (HF) p= 0,742 (HF) 
Kondition x Gruppe x Sitzung p= 0,186 (HF) p= 0,019* (HF) 
 
3.3.4 Auswertung der kortikalen Power im theta- und alpha-Band 
 
Wie bereits oben beschrieben, zeigte sich nach Stimulation in der Kontrollgrup-
pe eine Zunahme der theta-Power in der verum-Kondition. Die theta-Power der 
Patientengruppe stieg in beiden Konditionen nach Stimulation an. Es zeigte 
sich ein signifikanter Unterschied der theta-Power in der rmANOVA für den Fak-
tor ‚Sitzung’ (p = 0,032*) und ‚Kondition x Sitzung’ (p = 0,046*). Allerdings lag 
der p-Wert bei 0,058 beim Vergleich der Kondition der ‚premotor’-Werte vor 
Stimulation. Es zeigten sich keine signifikanten Unterschiede der alpha-Power 
nach Stimulation. Die theta- und alpha-Power wurden mithilfe einer 2x3x2 
rmANOVA mit den Faktoren Kondition (‚verum’; ‚sham’), Sitzung (‚premotor’; 
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‚postmotor1’; ‚postmotor2’) und Gruppe (‚PD’; ‚HC’) für die Frequenzbereiche 4-
7Hz und 8-12Hz durchgeführt. 
 
Tabelle 13: rmANOVA der kortikalen theta- und alpha-Power 
HF, Huynh-Feldt korrigiert; GG, Greenhouse-Geisser korrigiert; *, signifikant 




Kondition p= 0,612 (HF) p= 0,948 (HF) 
Sitzung p= 0,032* (HF) p= 0,190 (HF) 
Gruppe p= 0,507 (HF) p= 0,265 (HF) 
Kondition x Sitzung p= 0,584 (HF) p= 0,749 (HF) 
Kondition x Gruppe p= 0,046* (HF) p= 0,926 (HF) 
Sitzung x Gruppe p= 0,948 (HF) p= 0,195 (GG) 
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3.4 Auswertung der kortikomuskulären Kohärenz (CMC) 
 
Es wurde zunächst für beide Gruppen (‚PD’/‚HC’) die gemittelte kortikomuskulä-
re Kohärenz CMC über alle Probanden jeweils zwischen C3 und den beiden 
Muskeln APB und FDI über einen breiten Frequenzbereich (1-100Hz) berech-
net. Daraus wurden die CMCAPB und die CMCFDI berechnet. Danach wurde je-
der individuelle Datensatz visuell inspiziert und die Maxima von jedem 
Frequenzband der einzelnen Datensätze erfasst. Da sich innerhalb der Grup-
pen in allen Frequenzbändern kein signifikanter Unterschied in einer rmANOVA 
mit den Faktoren ‚Kondition’, ‚Sitzung’ und ‚Muskel’ für den Faktor ‚Muskel’ zeig-
te, wurde der Mittelwert aus der CMCAPB und CMCFDI berechnet und danach als 
CMC bezeichnet. Dann wurden die absoluten Werte der CMC auf Unterschiede 
zwischen den beiden Gruppen (‚PD’/‚HC’), Konditionen (‚verum’/‚sham’) und 
Sitzungen (‚premotor’/‚postmotor1’/‚postmotor2’) mittels rmANOVAs überprüft.  
 
Die Frequenzspektren der CMC variierten stark zwischen den Individuen so-
wohl in Hinblick auf die Höhe der maximalen Kohärenzpeaks als auch in Hin-
blick auf die Anzahl der Peaks pro Frequenzband. Es gilt bislang als unklar, ob 
eine Steigerung der CMC sich in einer höheren Anzahl an signifikant-
kohärenten Peaks pro Frequenzband oder einem höheren absoluten Peak pro 
Frequenzband wiederspiegelt. Da in der Literatur meist mit dem maximalen ab-
soluten Peak gerechnet wird, wurden in dieser Studie die absoluten Werte der 
maximalen Peaks verglichen. Beispielhaft wurde für die beta-CMC zudem die 
Anzahl der Peaks im beta-Band vor und nach Stimulation deskriptiv dargestellt.  
 
3.4.1 Vergleich der CMC vor Stimulation  
 
Um Unterschiede zwischen den beiden Konditionen schon vor Stimulation aus-
zuschließen, wurden t-Tests für abhängige Stichproben in beiden Gruppen 
durchgeführt. Es zeigten sich keine signifikanten Unterschiede zwischen den 
beiden Konditionen (‚verum’/‚sham’) vor Stimulation (siehe Tabelle 11).  
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Tabelle 14: Unterschiede der CMC zwischen den Konditionen vor Stimula-
tion 
Analyse mithilfe eines t-Tests für abhängige Stichproben 
HC, Kontrollgruppe; PD, Patientengruppe; vs., versus 








PD verum premotor vs. 
PD sham premotor 
HC verum premotor vs. 
HC sham premotor 
p = 0,068 
 
p = 0,272 
p = 0,582 
 
p = 0,609 
 
p = 0,857 
 
p = 0,652 
 
3.4.2 Überblick über die kortikomuskuläre Kohärenz (1-30Hz) 
 
Im Folgenden wurde zunächst zur Veranschaulichung ein Überblick über die 
kortikomuskuläre Kohärenz CMCAPB zwischen C3 und M. abductor pollicis bre-
vis (APB) der Frequenzbänder (theta, alpha, beta) mithilfe von Frequenzspek-
tren (1-30Hz) vor (premotor), direkt nach Stimulation (postmotor 1) und 30min 
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Abbildung 16: Frequenzspektrum der CMCAPB über dem motorischen Are-
al (C3) der Patientengruppe bei Präzisionsgriffaufgabe 
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Abbildung 17: Frequenzspektrum der kortikomuskulären Kohärenz 
CMCAPB über dem motorischen Areal (C3) der Kontrollgruppe 
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Abbildung 18: Kortikomuskuläre Kohärenz der Patientengruppe in verum-
Kondition (A), Patientengruppe in sham-Kondition (B), Kontrollgruppe in 
verum-Kondition (C) und Kontrollgruppe in sham-Kondition (D) 
hellgrau, theta; dunkelgrau, alpha; schwarz, beta 
 
Wie bereits im Frequenzspektrum der CMCAPB zu sehen war, zeigte die Kon-
trollgruppe in allen Frequenzbändern zwischen 1 und 30 Hz mehr kortikomus-
kuläre Kohärenz als die Patientengruppe. Dies wird in Abbildung 18 nochmals 
dargestellt.  
 
3.4.3 Auswertung der beta-CMC  
Vergleich der Mittelwerte der beta-CMC  
 
Die beta-CMC (13-30Hz) zeigte in der Patientengruppe in der verum-Kondition 
einen leichten Anstieg, der sich eine halbe Stunde später zurückgebildet hatte. 
In der sham-Kondition kam es zu einem Abfall der beta-CMC direkt nach Stimu-
lation, der sich wieder dem Ausgangswert anglich. Die Kontrollgruppe zeigte ein 
höheres Niveau an beta-CMC in beiden Konditionen, wobei sie sich in beiden 
Konditionen mit der Zeit verkleinerte. Dabei unterschied sich die Kontrollgruppe 
signifikant (p = 0,039*) von der Patientengruppe. Zudem zeigte sich ein Trend 
BA
C D
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in Richtung eines Zusammenhangs (p = 0,058) zwischen den Faktoren ‚Kondi-
tion x Gruppe x Sitzung’.  
Da sich im Frequenzspektrum zwischen 13 und 20Hz Hinweise für eine Zu-
nahme der beta-Power in ‚postmotor1’ ergaben, wurde für diesen Frequenzbe-
reich eine Subanalyse gerechnet. Es zeigte sich ein signifikantes Ergebnis der 
rmANOVA für die Faktoren ‚Kondition x Gruppe x Sitzung’ mit p = 0,006*. Es 
wurde ebenfalls in deskriptiver Form ohne statistische Auswertung der non-
parametrischen Daten die Anzahl an kohärenten Peaks, also Peaks über dem 
Konfidenzintervall von 0,0297, dargestellt (Abbildung 21).  
 
  
Abbildung 19: Vergleich der Mittelwerte mit Standardabweichung der be-
ta-CMC (13-20Hz) der Patientengruppe (PD) und Kontrollgruppe (HC) 
Es zeigte sich ein signifikantes Ergebnis der rmANOVA für die Faktoren ‚Kondi-
tion x Gruppe x Sitzung’ mit p = 0,006*. 
  77 
 
Abbildung 20: Deskriptive Darstellung der Anzahl der signifikanten Peaks 
der beta-CMC der Patientengruppe (PD) und Kontrollgruppe (HC) 
gestreift, verum; schwarz, sham 
 
Tabelle 15: rmANOVA der Mittelwerte der beta-CMC 
HF, Huynh-Feldt korrigiert; GG, Greenhouse-Geisser korrigiert; *, signifikant 




Kondition > 0,75 p= 0,818 (HF) p = 0,499 (HF) 
Sitzung > 0,75 p= 0,795 (HF)	 p = 0,696 (HF)	
Gruppe	 > 0,75 p= 0,039* (HF) p = 0,154 (HF)	
Kondition x Sitzung	 > 0,75 p= 0,669 (HF)	 p = 0,392 (HF)	
Kondition x Gruppe	 > 0,75 p= 0,542 (HF)	 p = 0,303 (HF)	
Sitzung x Gruppe	 < 0,75	 p= 0,757 (GG)	 p = 0,433 (GG)	
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3.4.4 Auswertung der theta- und alpha-CMC 
 
Es zeigten sich keine signifikanten Unterschiede in den rmANOVAs des theta- 
und alpha-Bandes.  
 
Tabelle 16: rmANOVA der theta-, alpha- und beta-CMC 







Kondition	 p= 0,098 (HF)	 p= 0,333 (HF)	 p= 0,818 (HF)	
Sitzung	 p= 0,444 (GG)	 p= 0,521 (HF)	 p= 0,795 (HF)	
Gruppe	 p= 0,057 (HF)	 p= 0,096 (HF)	 p= 0,039* (HF) 
Kondition x Sitzung	 p= 0,474 (HF)	 p= 0,657 (HF)	 p= 0,669 (HF)	
Kondition x Gruppe	 p= 0,417 (HF)	 p= 0,417 (HF)	 p= 0,542 (HF)	
Sitzung x Gruppe	 p= 0,460 (HF)	 p= 0,560 (HF)	 p= 0,757 (GG)	
Kondition x Gruppe x 
Sitzung	
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3.5 Zusammenfassung der Ergebnisse 
 
Patienten zeigten nach verum-Stimulation eine signifikante klinische Verbesse-
rung im motorischen UPDRS III Score, die 30min nach Stimulation am deut-
lichsten war und mit einer leichten, jedoch nicht signifikanten Verkleinerung des 
Accuracy Errors, also einer verbesserten Feinmotorik, einherging. Parallel zeig-
ten Patienten nach verum-Stimulation eine für den Faktor ‚Kondition’ mit p = 
0,037* und für ‚Kondition x Sitzung x Gruppe’ mit p = 0,019* signifikant geringe-
re kortikale beta-Power (22-27Hz), welche mindestens 30min anhielt sowie eine 
kurzfristige signifikante Steigerung der CMC im niedrigen beta-Band (13-20Hz) 
direkt nach Stimulation. In der rmANOVA der beta-CMC (13-30Hz) zeigte sich 
kein signifikanter Zusammenhang (p = 0,058) zwischen den Faktoren ‚Kondition 
x Gruppe x Sitzung’. In der Subanalyse (13-20Hz) der beta-CMC zeigte sich ein 
signifikanter Zusammenhang (p = 0,006*) zwischen den Faktoren ‚Kondition x 
Gruppe x Sitzung’. Patienten zeigten eine signifikant niedrigere beta-CMC (p = 
0,039*) als die Kontrollgruppe. Es zeigten sich keine signifikanten Unterschiede 
zwischen den Gruppen hinsichtlich des Accuracy Errors. Die Kontrollgruppe 
zeigte keine signifikanten Veränderungen des Accuracy Errors nach Stimulati-
on. Nach Stimulation zeigte sich in beiden Konditionen eine Vergrößerung der 
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4 Diskussion 
 
In dieser Studie wurde der Einfluss von atDCS über dem sensomotorischen 
Areal auf die motorische Leistung, die kortikale Power im beta-Band und die 
kortikomuskuläre Kohärenz im beta-Band während isometrischer Kontraktion in 
einer Gruppe von Patienten mit IPS und gesunden Kontrollprobanden unter-
sucht.  
Diese Studie gibt Hinweise darauf, dass atDCS zu einer signifikanten klinischen 
Verbesserung bei Parkinson-Patienten (UPDRS III) führen kann, einhergehend 
mit einer leichten, jedoch nicht signifikanten feinmotorischen Verbesserung 
(Reduktion des Accuracy Errors), einer signifikanten Reduktion der kortikalen 
beta-Power (22-27Hz) für mindestens 30min und einer kurzfristigen signifikan-
ten Steigerung der kortikomuskulären Kohärenz im low-beta-Band (13-20Hz) di-
rekt nach Stimulation. Bei gesunden Kontrollen kam es nach transkranieller 
Stimulation zu keiner Änderung der feinmotorischen Performance (nicht-
signifikante Steigerung des Accuracy Errors) einhergehend mit einer Steigerung 
der beta-Power und einer Verkleinerung der beta-CMC nach Stimulation.  
Patienten zeigten insgesamt zwar keine signifikant schlechtere feinmotorische 
Leistung bei etwas höherem Accuracy Error als die Kontrollgruppe, jedoch eine 
im höhere beta-Power sowie eine signifikant niedrigere beta-CMC. 
 
4.1 Diskussion der Ergebnisse 
4.1.1 UPDRS 
 
Es zeigte sich eine deutliche Reduktion des UPDRS III in der verum-Kondition 
direkt nach (‚post1’) und dreißig Minuten nach Stimulation (‚post2’), während es 
in der sham-Kondition nur zu einer geringen Änderung der Werte nach Stimula-
tion kam. Bei der Auswertung wurde der UPDRS III-Test jeweils für Aufgabe 18-
26 gesamt, Aufgabe 22-25 gesamt und Aufgabe 22-25 rechts ausgewertet. Es 
zeigten sich signifikante Unterschiede für den Faktor ‚Kondition’ und ‚Sitzung’ 
sowie ‚Kondition x Sitzung’ (Aufgabe 22-25 rechts). Diese signifikanten Unter-
schiede stellten sich bei den feinmotorischen Aufgaben der Hand (Aufg. 22-25 
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gesamt) ebenso dar (Faktor ‚Sitzung’ mit p= 0,001*; Faktor ‚Kondition’ mit p = 
0,014*), wie wenn man nicht-feinmotorische Aufgaben (Aufg. 18-26) mit ein-
schloss (Faktor ‚Sitzung’ mit p= 0,003*; Faktor ‚Kondition’ mit p = 0,028*). Die 
Ergebnisse der statistischen Analysen sind in Tabelle 9 dargestellt. Diese Ver-
besserung im UPDRS nach anodaler Stimulation über dem primären Motorkor-
tex deckt sich mit Ergebnissen anderer Studien mit ähnlichem Versuchsaufbau 
(Fregni et al., 2006). Fregni et al. stimulierten ebenfalls über der C3-Elektrode 
nach dem ten-twenty System (Klem et al., 1999) mit ebenfalls 1mA Stromstärke 
und 20-minütiger Stimulationsdauer (Fregni et al., 2006). Benninger et al. fan-
den 2010 zwar eine Verbesserung der Bradykinese bei Parkinson-Patienten 
durch atDCS, jedoch keine Verbesserung der Ergebnisse des UPDRS-Tests 
nach tDCS-Stimulation (Benninger et al., 2010). Jedoch wurden in dieser Studie 
über mehrere Wochen abwechselnd Motorkortex (anterior der Cz-Elektrode 
(Klem et al., 1999)) und präfrontaler Kortex stimuliert (20min, 2mA).  
4.1.2 Accuracy Error   
 
Der Accuracy Error stellt ein Maß für die feinmotorische Performance dar.  
Ein Vergleich zwischen verum- und sham-Kondition des absoluten Accuracy Er-
rors vor der Stimulation (‚pre’) mithilfe eines t-Tests für abhängige Stichproben 
ergab keinen signifikanten Unterschied zwischen verum- und sham-Kondition 
vor Stimulation in beiden Gruppen. Im Mittel zeigte die Kontrollgruppe eine ak-
kuratere Performance im Präzisionsgriff (kleinerer Accuracy Error) als die Pati-
entengruppe, unterschied sich jedoch nicht signifikant von dieser (Abbildung 
10). Hierfür wurde der Mittelwert des Accuracy Errors beider Gruppen vor Sti-
mulation (Summe von ‚pre verum’ und ‚pre sham’) berechnet. Dies könnte da-
ran liegen, dass Patienten sich, bedingt durch Symptome wie Rigor und 
Tremor, etwas schwerer tun, die beiden Rechtecke durch den Präzisionsgriff 
zur Deckung zu bringen. Der Einfluss einer geringeren Konzentrationsfähigkeit 
oder von Fatigue im Sinne von nicht-motorischen Komplikationen der Patien-
tengruppe ist nicht auszuschließen, wobei es keinen signifikanten Unterschied 
zwischen den beiden Gruppen im MMST gab. Zudem könnten frontal-
dysexekutive Faktoren dazu beigetragen haben, welche sich nicht im MMST 
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abbilden. Mit zeitlichem Fortschreiten des Experiments erhöhte sich ebenfalls 
die Dauer des Medikamenten-OFFs (Zeit ohne Parkinsonmedikamente) der 
Probanden. 
Aufgrund der großen interindividuellen Unterschiede des Accuracy Errors, wur-
de die relative Veränderung des Accuracy Errors berechnet um eine Aussage 
unabhängig von der Höhe des Ausgangswertes und unabhängig von interindi-
viduellen Unterschieden treffen zu können. Da es vor Stimulation keinen signifi-
kanten Unterschied zwischen den Konditionen gab (siehe oben), kann man 
davon ausgehen, dass die dargestellten Veränderungen auf einem Effekt der 
Stimulation beruhen. Es zeigten sich jedoch keine signifikanten Unterschiede 
zwischen den Gruppen, Konditionen und Sitzungen (siehe Tabelle 10). In der 
sham-Kondition zeigte sich in beiden Gruppen eine Vergrößerung des Accuracy 
Errors direkt nach Stimulation (‚pm1/pre’), während der Accuracy Error sich in 
der verum-Kondition nicht veränderte. Dies deutet darauf hin, dass die verum-
Stimulation einer Verschlechterung des Accuracy Errors mit fortschreitender 
Dauer des Experiments und nach 20minütiger Stimulation in regungsloser Hal-
tung (möglicherweise bedingt durch Müdigkeit des Probanden) entgegenwirkt 
und die feinmotorische Leistung verbessert. Die nicht-signifikanten Ergebnisse 
dieser Studie decken sich nicht mit Daten anderer Studien, die eine signifikante 
Verbesserung des Accuracy Errors bei angeschalteter versus ausgeschalteter 
Tiefe Hirnstimulation einhergehend mit signifikant höherer CMC im niedrigen 
beta-Band zeigten (Weiss et al., 2012).  
Beim Vergleich des Accuracy Errors vor Stimulation zu 30min nach Stimulation 
(‚pm2/pre’) zeigte sich in der Patientengruppe unter verum-Kondition keine Än-
derung und unter sham-Kondition eine leichte Vergrößerung. In der Kontroll-
gruppe zeigte sich unter verum-Kondition eine Vergrößerung des Accuracy 
Errors und unter sham-Kondition eine leichte Vergrößerung desselben. Dies 
könnte darauf hindeuten, dass die Wirkung der Stimulation bei Parkinson-
Patienten eine halbe Stunde nach Stimulation noch anhält, während sie in der 
gesunden Kontrollgruppe bereits keine Wirkung mehr zeigt. Man könnte aber 
auch postulieren, dass die Stimulation in beiden Gruppen nach 30min keine 
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Wirkung mehr zeigt und die Unterschiede zwischen verum- und sham-Kondition 
in beiden Gruppen zu vernachlässigen sind.  
Dass die Ergebnisse keine Signifikanz in den statistischen Analysen erreichen 
konnten, könnte durch eine zu geringe Fallzahl und zu große interindividuelle 
Variabilität hinsichtlich des Ansprechens auf tDCS begründet sein. Auch bei 
den Ergebnissen des UPDRS Teil III zeigte sich ein unterschiedlich starkes An-
sprechen auf die Stimulation. 
  
4.1.3 Kortikale beta-Power 
 
Die beta-Power (13-30Hz) der Patientengruppe verkleinerte sich von ‚pre’ zu 
‚post2’ in der verum-Kondition, während sie in der sham-Kondition leicht zu-
nahm. In der Kontrollgruppe stieg die beta-Power in beiden Konditionen über 
die Zeit leicht an, wobei dies in der verum-Kondition vermehrt der Fall war. In 
den statistischen Analysen der beta-Power (13-30Hz) mittels rmANOVA zeigten 
sich keine signifikanten Unterschiede zwischen den Faktoren (‚Kondition’, p = 
0,09). Parkinson-Patienten zeigten keine signifikant höhere beta-Power als die 
Kontrollgruppe. Bei Subanalyse der beta-Power (22-27Hz) zeigte sich jedoch 
eine signifikante Reduktion der Power nach verum-Stimulation in der Patien-
tengruppe. Hierbei zeigte sich ein signifikanter Unterschied für den Faktor ‚Kon-
dition’ mit p = 0,037* und für ‚Kondition x Sitzung x Gruppe’ mit p = 0,019* 
(Tabelle 12).  
Da sich keine signifikanten Unterschiede zwischen den Konditionen vor Stimu-
lation zeigten (siehe Tabelle 11), ist davon auszugehen, dass die Veränderun-
gen auf die Stimulation zurückzuführen sind. Möglicherweise sind die nicht-
signifikanten Ergebnisse zwischen 13 und 30Hz dadurch zu erklären, dass es 
bei isometrischer Kontraktion nicht oder zu geringerer Modulation der beta-
Power im Vergleich zu phasischen Bewegungen mit ERD/ERS kommt. Ande-
rerseits könnte es durch die niedrige Fallzahl (n = 10), einen relativ breiten Fre-
quenzbereich (13-30Hz) und interindividuelle Schwankungen der Power jeder 
einzelnen Frequenz zur Verschleierung eines tatsächlichen Effekts gekommen 
sein.  
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Bei gesunden Probanden beobachtet man eine bewegungsabhängige Modula-
tion von neuronaler Aktivität über sensomotorischen Arealen im beta-
Frequenzband (13-30Hz) im Sinne einer beta-Desynchronisation während der 
Bewegungsplanung und -ausführung, welche eine Aktivierung des kortikalen 
Areals repräsentiert (Moisello et al., 2015, Neuper et al., 2006). Parkinson-
Patienten zeigen eine abnorme bewegungsabhängige Modulation neuronaler 
(De-)Synchronisation im beta-Band, die sich durch Therapie (L-Dopa, DBS) re-
stituieren lässt (Heinrichs-Graham et al., 2014, Moisello et al., 2015, Devos et 
al., 2003). Die Ergebnisse dieser Studie sprechen dafür, dass atDCS die beta-
Aktivität, zumindest einen Subfrequenzbereich dieser, durch eine Aktivierung 
des primär motorischen Kortex senkt. Ein derartiger Effekt der tDCS konnte bis-
lang noch nicht gezeigt werden und deckt sich mit Studien zur Tiefe Hirnstimu-
lation, welche eine Senkung der beta-Power unter THS [Stim ON] 
einhergehend mit verbesserter motorischer Performance während phasischen 
Bewegungen zeigten (Weiss et al., 2015). In Protokollen mit isometrischer Kon-
traktion zeigte sich jedoch keine signifikante Änderung der kortikalen Power 
nach THS (Weiss et al., 2012). Das Nichtansprechen der Kontrollgruppe deckt 
sich mit anderen Studien, welche non-invasive Hirnstimulationsverfahren an-
gewandt haben (Buhmann et al., 2004, Pascual-Leone et al., 1994, Siebner et 
al., 2003). Es erklärt sich möglicherweise dadurch, dass es in Patienten zur 
Adaptation in dysfunktionalen Kreisläufen kommt und diese daher sensitiver für 
die Wirkung der tDCS sind als gesunde Probanden und größere und länger an-
haltende Antworten auf die Stimulation zeigen (Wu et al., 2008, Buhmann et al., 
2004).  
 
4.1.4 Theta- und alpha-Power 
 
Es zeigten sich keine signifikanten Unterschiede der alpha-Power zwischen den 
Sitzungen, Konditionen und Gruppen. Wie bereits beschrieben, zeigte sich 
nach Stimulation in der Kontrollgruppe eine Zunahme der theta-Power in der 
verum-Kondition. Die theta-Power der Patientengruppe stieg in beiden Konditi-
onen nach Stimulation. Es zeigte sich ein signifikanter Unterschied der theta-
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Power in der rmANOVA für den Faktor ‚Sitzung’ (p = 0,032*) und ‚Kondition x 
Sitzung’ (p = 0,046*). Es zeigte sich in der kortikalen theta-Power schon bereits 
vor Stimulation ein Trend hinsichtlich eines Unterschieds zwischen den Konditi-
onen mit p = 0,058. Zudem imponiert das theta-Frequenzband als besonders 
störanfällig für Fehlerquellen wie die Volumenleitung.  
4.1.5 Kortikomuskuläre Kohärenz 
 
Die beta-CMC (13-30Hz) zeigte in der Patientengruppe in der verum-Kondition 
einen leichten Anstieg, der sich eine halbe Stunde später zurückgebildet hatte. 
In der sham-Kondition kam es zu einem Abfall der beta-CMC direkt nach Stimu-
lation, der sich wieder dem Ausgangswert anglich. Die Kontrollgruppe zeigte ein 
höheres Niveau an beta-CMC in beiden Konditionen, wobei sie sich in beiden 
Konditionen mit der Zeit verkleinerte. Dabei unterschied sich die Kontrollgruppe 
signifikant (p = 0,039*) von der Patientengruppe. Es zeigte sich kein signifikan-
ter Zusammenhang (p = 0,058) zwischen den Faktoren ‚Kondition x Gruppe x 
Sitzung’.  
Da man im Frequenzspektrum zwischen 13 und 20Hz eine Zunahme der beta-
Power in postmotor1 sehen konnte, wurde für diesen Frequenzbereich eine 
Subanalyse gerechnet. Es zeigte sich ein signifikantes Ergebnis der rmANOVA 
für die Faktoren ‚Kondition x Gruppe x Sitzung’ mit p = 0,006*. Es wurde eben-
falls die Anzahl an kohärenten Peaks, also Peaks über dem Konfidenzintervall 
von 0,0297, deskriptiv dargestellt, wobei die Kontrollgruppe mehr Peaks zeigte 
als die Patientengruppe (Abbildung 21). Diese Studie gibt daher Anhalt dafür, 
dass Parkinson-Patienten weniger beta-CMC zeigen als gesunde Kontrollen, 
sowohl bei Betrachtung der absoluten Kohärenzwerte, welche man paramet-
risch auswerten kann, als auch bei Betrachtung der Anzahl an signifikanten Ko-
härenzpeaks, welche man mithilfe von nicht-parametrischer Statistik auswerten 
muss. Dieser Ansatz zeigt, dass beide Betrachtungsweisen der CMC ähnliche 
Aussagen ergeben. Weiterhin zeigt sich, dass atDCS zu einer kurzfristigen, we-
niger als 30min anhaltenden Steigerung der CMC im niedrigen beta-Band (13-
20Hz) bei Parkinson-Patienten führt. Diese Ergebnisse decken sich mit Studien, 
die eine Steigerung der beta-CMC im niedrigen beta-Band durch Therapie ein-
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hergehend mit verbesserter motorischer Performance zeigen (Weiss et al., 
2012). In der Kontrollgruppe kommt es nach Stimulation in beiden Konditionen 
zu einer Verkleinerung der beta-CMC. Es zeigten sich keine signifikanten Ände-
rungen der CMC im theta- und alpha-Frequenzband.  
 
4.2 Schlussfolgerungen aus den Ergebnissen 
 
Ziel dieser Studie stellte die Erweiterung des bisherigen Wissens über die Rolle 
der kortikalen beta-Power und der beta-CMC in der motorischen Verschaltung 
von gesunden Kontrollen und Parkinson-Patienten, der Einfluss der tDCS auf 
diese Parameter sowie die Evaluation der Wirksamkeit der atDCS zur Verbes-
serung feinmotorischer Performance und motorischer Symptome bei Parkinson-
Patienten dar. Wir stellten die Hypothese auf, dass Parkinson-Patienten eine 
gesteigerte beta-Power über sensomotorischen kortikalen Arealen und verrin-
gerte beta-CMC während isometrischer Kontraktion im Vergleich zu gesunden 
Kontrollen zeigen und dass es durch atDCS zu einer Senkung der beta-Power, 
Steigerung der beta-CMC und verbesserter feinmotorischer Leistung sowie 
Verbesserung der motorischen Symptome bei Parkinson-Patienten kommt.  
 
Parkinson-Patienten zeigten in dieser Studie nach verum-Stimulation mittels 
atDCS eine signifikante Verbesserung motorischer Symptome (Reduktion im 
UPDRS III Test), welche mindestens eine halbe Stunde anhielt. Sie zeigten 
keine signifikante Verbesserung ihrer feinmotorischen Performance. Einherge-
hend damit konnten wir eine signifikante Reduktion der kortikalen beta-Power 
(22-27Hz) über dem sensomotorischen Areal zeigen, welche mindestens eine 
halbe Stunde anhielt, sich jedoch direkt nach Stimulation am prominentesten 
darstellte. Es zeigte sich jedoch keine signifikante Änderung der beta-Power im 
gesamten Frequenzband (13-30Hz). Parallel dazu zeigte sich eine kurzfristige 
signifikante Steigerung der CMC im niedrigen beta-Band (13-20Hz) über dem 
sensomotorischen Areal, welche nur direkt nach Stimulation zu beobachten 
war. Diese Studie gibt daher weitere Hinweise für einen Zusammenhang zwi-
schen der kortikalen beta-Aktivität und der beta-CMC innerhalb der funktionel-
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len Konnektivität der motorischen Integration und der motorischen Performance 
von Parkinson-Patienten. Wir konnten eine Modulation der kortikalen beta-
Power (22-27Hz) und der beta-CMC (13-20Hz), jedoch nicht des gesamten be-
ta-Bandes, durch atDCS zeigen und liefern damit eine mögliche Erklärung für 
den Einfluss der tDCS auf die motorische Performance von Parkinson-
Patienten. Die Parkinson-Patienten zeigten keine signifikant gesteigerte beta-
Power im Vergleich zur Kontrollgruppe. Die Kontrollgruppe zeigte jedoch eine 
signifikant höhere beta-CMC (13-30Hz) als die Patientengruppe, welche jedoch 
nicht mit signifikant besserer feinmotorischer Performance im Accuracy Error 
einherging.  
 
Die atDCS steigert die neuronale Aktivität und kortikale Exzitabilität durch die 
Modulation des Ruhemembranpotentials (Floel, 2014, Hummel et al., 2005, 
Nitsche et al., 2003a, Liebetanz et al., 2002, Nitsche and Paulus, 2000, Nitsche 
and Paulus, 2001) und führt zu anhaltenden Änderungen der Exzitabilität in kor-
tikospinalen Verschaltungen (Nitsche and Paulus, 2000). Länger andauernde 
Nacheffekte der Stimulation beruhen wohl auf einer Änderung der kortikalen 
synaptischen Aktivität (Liebetanz et al., 2002, Nitsche et al., 2005), wobei 
atDCS die neuronale Plastizität durch Änderungen des Ruhemembranpotenti-
als, der spontanen Entladungsrate und der NMDA-Rezeptoraktivität steigern  
kann (Floel and Cohen, 2010, Liebetanz et al., 2002, Meinzer et al., 2012). Da-
bei kann atDCS niedrig-frequente Oszillationen zwischen funktionell interagie-
renden Hirnarealen modulieren und durch verbesserte Konnektivität und 
Aktivität funktionell relevanter Areale zu einem effizienteren Prozessieren und 
einer verbesserten Performance führen (Meinzer et al., 2012, van Eimeren and 
Siebner, 2006, Boros et al., 2008). AtDCS kann motorische Symptome und mo-
torische Performance bei Parkinson-Patienten bessern, wobei bislang der Me-
chanismus dieser Wirkung als ungeklärt gilt (Fregni et al., 2006, Benninger et 
al., 2010, Kaski et al., 2014). In Einklang mit bisherigen Studien (Fregni et al., 
2004, Benninger et al., 2010) zeigten wir ebenfalls eine signifikante Verbesse-
rung der motorischen Symptome nach verum-tDCS-Stimulation. Es konnte be-
reits gezeigt werden, dass mittels rTMS (5Hz) über dem Motorkortex exzessive 
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beta-Aktivität im STN supprimiert werden kann (Gaynor et al., 2008), was für 
eine Modulation subkortikaler Aktivität durch einen kortikalen Impulsgeber 
spricht. Eine gesteigerte beta-Power (13-30Hz) in den Basalganglien führt zu 
Bradykinese bei Parkinson-Patienten (Brown, 2007). Die gesteigerte Power im 
beta-Band (13-30 Hz) des STN bei Parkinson-Patienten kann durch L-Dopa 
Gabe (Kuhn et al., 2006b, Brown et al., 2001b, Priori et al., 2004, Levy et al., 
2002), Bewegung (Cassidy et al., 2002) und Tiefe Hirnstimulation (Kuhn et al., 
2008, Eusebio et al., 2011) reduziert werden. Eine Reduktion der beta-Power 
im STN korreliert mit feinmotorischer Verbesserung und klinischer Verbesse-
rung hinsichtlich Bradykinese und Rigor (Kuhn et al., 2008, Kuhn et al., 2009, 
Silberstein et al., 2005). Die in dieser Studie beobachtete Senkung der kortika-
len beta-Power (22-27Hz) einhergehend mit verbesserten motorischen Symp-
tomen kann man durch eine Steigerung der Erregbarkeit und Aktivität des 
Kortex durch die atDCS erklären. In Parkinson-Patienten führt die veränderte 
Aktivität der pallido-thalamo-kortikalen Schleife bedingt durch den nigrostriata-
len Dopaminmangel zu einer geringeren Aktivierung des Thalamus und Motor-
kortex. Einhergehend damit zeigt sich eine gesteigerte beta-Power der 
Basalganglien und des Kortex, welche mit einer Steigerung inhibierender Pro-
zesse und verminderter Exzitabilität des Motorkortex assoziiert ist (Moazami-
Goudarzi et al., 2008, Hsu et al., 2011, Noh et al., 2012, Bedard and Sanes, 
2011, Kishore et al., 2012, Marinelli et al., 2009). Eine erhöhte kortikale beta-
Power im Ruhe-EEG korreliert mit Krankheitsdauer und Bradykinese bei Par-
kinson-Patienten (Brown and Marsden, 1999, Levy et al., 2002, Priori et al., 
2004, Hammond et al., 2007, Pollok et al., 2012, Tan et al., 2014). Im Gegen-
satz dazu konnten wir wider Erwarten keine gesteigerte beta-Power in Parkin-
son-Patienten im Vergleich zur Kontrollgruppe zeigen. Eine kortikale 
Desynchronisation im beta-Band (Verringerung der beta-Power) bei Bewe-
gungsinitiierung und -ausführung sowie eine Synchronisation (Steigerung der 
beta-Power) nach der Bewegung konnten bei Gesunden und Parkinson-
Patienten während phasischen Bewegungen gezeigt werden, wobei diese beta-
Modulation bei Parkinson-Patienten in abgeschwächtem Maße stattfindet (Kuhn 
et al., 2006a, Neuper et al., 2006, Moisello et al., 2015, Engel and Fries, 2010, 
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Pfurtscheller and Lopes da Silva, 1999). L-Dopa-Medikation und STN-DBS 
scheinen die gesteigerte beta-Power in STN und die kortikokortikale beta-
Kohärenz zu reduzieren und in physiologische Bänder zu restituieren 
(Silberstein et al., 2005, George et al., 2013, de Hemptinne et al., 2015). Durch 
artifizielle Steigerung der kortikalen beta-Power mittels tACS konnte zudem ei-
ne Bewegungsverlangsamung von phasischen Bewegungen erreicht werden 
(Pogosyan et al., 2009, Wach et al., 2013b). 
Paradigmen mit isometrischer Kontraktion zeigten jedoch, dass eine gesteigerte 
kortikale beta-Power mit gesteigerter beta-CMC und daraus resultierender ver-
besserter motorischer Performance korrelieren (Kristeva et al., 2007). Hierbei 
stellt sich die Linie der Argumentation folgendermaßen dar: eine synchrone 
neuronale kortikale Aktivität gilt als effektiver um spinale Motoneurone anzu-
steuern, wobei synchrone Aktivität des Motorkortex Neuronenpopulationen akti-
viert, die eine bestimmte Muskelgruppe ansteuern (Baker et al., 1999). Dabei 
geht eine erhöhte kortikale beta-Power des motorischen Areals mit erhöhter 
Aufmerksamkeit einher, wobei eine gesteigerte beta-Power spinale Motoneuro-
ne besser ansteuern soll und dadurch zu verbesserter motorischer Leistung 
führt (Kristeva et al., 2007). Daraus wurde gefolgert, dass CMC und Power nicht 
unabhängig voneinander sind, wohingegen andere Gruppen keinen Zusam-
menhang zwischen den beiden sehen (Schoffelen et al., 2005).  Allerdings führt 
20Hz tACS über dem sensomotorischen Areal zu einer signifikanten Reduktion 
der beta-CMC während isometrischer Kontraktion bei Parkinson-Patienten, 
nicht jedoch gesunden Kontrollen, was den Zusammenhang zwischen gestei-
gerter beta-Power und gesteigerter beta-CMC in Frage stellt (Krause et al., 
2013). In unserer Studie zeigten wir eine signifikante Reduktion der beta-Power 
in einem definierten Subfrequenzbereich (22-27Hz), jedoch keine signifikanten 
Auswirkungen auf das gesamte beta-Band. Möglicherweise bewirkt die atDCS 
keine signifikante Änderung der beta-Power während isometrischer Kontraktion 
und die Senkung der beta-Power (im Sinne einer beta-ERD) stellt einen spezifi-
schen Mechanismus der motorischen Kontrolle phasischer Bewegungen dar, 
wobei sich die signifikante Verbesserung der motorischen Symptome in dieser 
Studie möglicherweise durch die Steigerung der beta-CMC erklären lässt. 
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Ebenso ist es möglich, dass ein Effekt bei geringer Fallzahl nicht entdeckt wur-
de oder dass die Verbesserung der motorischen Symptome tatsächlich in der 
Senkung der beta-Power (22-27Hz) begründet liegt.  
 
Unsere Studie gibt weitere Hinweise darauf, dass atDCS durch eine Steigerung 
der kortikalen Exzitabilität zu einer Modulation der niederfrequenten Oszillatio-
nen in der funktionellen motorischen Verschaltung des Gehirns führt. Nicht nur 
die Synchronisation lokaler neuronaler Populationen spielt eine wichtige Rolle 
für eine funktionierende motorische Integration, sondern auch die Synchronisa-
tion zwischen kortikalen motorischen Arealen und den spinalen Motoneuronen 
(Gerloff et al., 1998a, Gerloff et al., 1998b, Weiss et al., 2015). Durch Steige-
rung der kortikalen Exzitabilität via tDCS über dem sensomotorischen Areal 
scheint es zu einer Steigerung der Konnektivität zwischen spinalem Motoneu-
ron und kortikalen motorischen Arealen zu kommen. Die wichtige Rolle der 
CMC für eine funktionierende motorische Performance insbesondere bei Aus-
übung einer isometrischen Kraft wurde bereits erörtert. Generell zeigt sich wäh-
rend isometrischer Kontraktion eine gesteigerte kortikomuskuläre Kohärenz 
zwischen 15 und 45Hz, welche bei phasischen Bewegungen abnimmt (Kilner et 
al., 2000, Salenius et al., 1997, Baker et al., 1997). Bei Parkinson-Patienten 
stellt sich die beta-CMC vermindert dar (Salenius et al., 2002), was sich mit un-
seren Ergebnissen deckt, dass die Kontrollgruppe eine signifikant höhere beta-
CMC zeigt als die Patientengruppe. In dieser Studie zeigten wir eine signifikan-
te Steigerung der CMC im niedrigen beta-Band (13-20Hz) nach atDCS bei Par-
kinson-Patienten, was sich mit Ergebnissen anderer Studien deckt, die eine 
Steigerung der CMC im niedrigen beta-Band einhergehend mit motorischer 
Verbesserung nach STN-DBS zeigten (Weiss et al., 2012). 
 
Unsere Studie unterstützt die Theorie, dass Parkinson-Patienten sich an dys-
funktionale neuronale Schleifen im Gehirn adaptieren, welche die Basalgangli-
en überschreiten und zu verringerter Erregbarkeit und damit Aktivität des 
Motorkortex führen. Der Einfluss der atDCS auf die beta-CMC während isomet-
rischer Kontraktion liefert Hinweise dafür, dass die Wirkung der tDCS das lokale 
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Stimulationsareal des sensomotorischen Areals überschreitet und Einfluss auf 
die kortikospinale Verschaltung und Muskelaktivität nimmt. Die atDCS führt 
durch Reduktion der kortikalen beta-Power (22-27Hz) als Korrelat einer kortika-
len Aktivierung zu einer Steigerung der beta-CMC als mögliche Erklärung für 
die Verbesserung der motorischen Symptomatik. Da die Effekte der tDCS auf 
die beta-CMC und beta-Power direkt nach Stimulation am stärksten ausgeprägt 
sind und sich die motorische Symptomatik 30min nach Stimulation am besten 
darstellt, kann man annehmen, dass (a) die Wirkung der tDCS durch Modulati-
on der kortikalen Oszillationen sich auf subkortikale Hirnstrukturen ausdehnt, 
welche mittels EEG nicht nachzuweisen sind und (b) die Stimulationsdauer, 
möglicherweise im Rahmen von neuronaler Plastizität, überdauern. Die zereb-
rale Kompensation des nigrostriatalen Dopaminmangels durch veränderte oszil-
lierende Aktivität macht das Gehirn eines Parkinson-Patienten möglicherweise 
sensitiver für nicht-invasive Stimulationsverfahren wie die tDCS (Wu et al., 
2008, Buhmann et al., 2004, Siebner et al., 2003) und erklärt das Nichtanspre-
chen von gesunden Kontrollprobanden. Diese zeigten tendenziell eine Ver-
schlechterung der motorischen Performance mit gesteigerter beta-Power und 
verringerter beta-CMC nach Stimulation, was möglicherweise durch Müdigkeit 
bei sitzendem Paradigma oder nicht-wirksame Stimulation erklärt werden kann. 
Generell zeigten gesunde Probanden, wie erwartet, eine zwar nicht-signifikante, 
aber bessere motorische Performance im Accuracy Error und damit einherge-
hend ein signifikant höheres Maß an beta-CMC (13-30Hz) im Vergleich zu den 
Parkinson-Patienten. 
 
4.3 Diskussion der Methodik 
4.3.1 Sicherheit der Parkinson-Diagnose 
 
Im Rahmen dieser Studie wurden Patienten mit idiopathischem Parkinson-
Syndrom (IPS) sowohl von der neurodegenerativen Station als auch aus der 
Ambulanz der Neurologischen Universitätsklinik Tübingen rekrutiert. Die Diag-
nose wurde gemäß der British Brain Bank Criteria in der Neurologischen Uni-
versitätsklinik Tübingen von erfahrenen Ärzten gestellt oder verifiziert (Hughes 
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et al., 1992). Eine sichere Diagnose kann prämortal nicht gestellt werden, wes-
halb keine absolute jedoch zumindest hoch wahrscheinliche diagnostische Si-
cherheit (beispielsweise in der Abgrenzung atypischer Parkinsonsyndrome) 
besteht. Entsprechend ist die Rate abweichender Diagnosen in spezialisierten 
Zentren wie der Neurologischen Universitätsklinik Tübingen gering (Hughes et 
al., 2002). 
4.3.2 Sicherheit der Ergebnisse 
4.3.2.1 Klinische Parameter 
 
Die klinischen Parameter dieser Studie wurden mithilfe von standardisierten kli-
nischen Tests wie dem Mini-Mental-Status Test, Beck’s Depression Inventory, 
Edinburgh Handedness Inventory und UPDRS erhoben. Alle Tests wurden vom 
selben Untersucher gewissenhaft erhoben. Dies macht untersucherabhängige 
Unterschiede in der Erhebung unwahrscheinlich. Der Ablauf von der Datener-
hebung bis zur Datenauswertung erfolgte in mehreren Schritten, beispielsweise 
Summierung der Werte, Übertragung der Daten in Tabellen und statistische 
Auswertung dieser. Hierbei wurde sorgfältig vorgegangen, weshalb die Anzahl 
an Messfehlern sehr gering sein sollte.  
4.3.2.2 Randomisierung 
 
Innerhalb der Patientengruppe und gesunden Kontrollgruppe wurden die Pro-
banden durch eine unabhängige dritte Person randomisiert in eine Gruppe A 
oder B (Kapitel 2.3.1, Abbildung 2) unterteilt. Es ist nicht auszuschließen, dass 
bei der Kodierung der Konditionen Fehler aufgetreten sein könnten, die bei-
spielsweise dazu führen hätten können, dass ein Proband zwei Mal dieselbe 
Kondition erhalten hat.  
4.3.2.3 Placebo-Kontrolle durch sham-Stimulation 
 
Bei der in dieser Studie verwendeten Stromstärke sollte die sensible Wahrneh-
mung so gering sein, dass die sham-Stimulation als valide Placebokontrolle 
möglich ist (Wassermann and Grafman, 2005, Gandiga et al., 2006). Dennoch 
ist nicht auszuschließen, dass einzelne Probanden eine unterschiedliche sen-
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sible Perzeption der Stimulation hatten und einen Unterschied zwischen den 
Konditionen, also zwischen der tatsächlichen und der Placebo-Stimulation, füh-
len konnten. Da die Probanden verblindet waren bezüglich der Konditionen, 
hätte dies die Verblindung gefährden können und die Validität der Placebokon-
trolle gefährden können. Allerdings wäre dennoch unklar gewesen wäre, wel-
che Kondition zu welcher sensiblen Wahrnehmung führt. Insgesamt ist davon 
auszugehen, dass durch das doppelblinde Studiendesign mit Randomisierung 
eine valide Kontrolle zum Vergleich der Konditionen geschaffen wurde. 
4.3.2.4 Einfluss des Studiendesigns selbst auf die Ergebnisse 
 
Das Studiendesign bedingte, dass eine einzelne Sitzung zwischen zwei und 
drei Stunden dauerte, in denen die Probanden ununterbrochen saßen. Insbe-
sondere die 20-minütige Stimulation, in der die Probanden still sitzen sollten 
und während der man sich aufgrund der EEG-Aufzeichnung nicht unterhalten 
konnte, führte zu einer Ermüdung der Probanden. Dies könnte die Aufmerk-
samkeit und darüber die motorische Performance verschlechtert haben. Ande-
rerseits führte die Wiederholung der feinmotorischen Aufgabe mit Präzisionsgriff 
möglicherweise auch zu einem Lerneffekt, der die Ergebnisse hätte beeinflus-
sen können. 
4.3.2.5 EEG, EMG, tDCS und Kraftmessgerät 
 
Die Datenerhebung mittels EEG und EMG erfolgte standardisiert bei jeder Sit-
zung nach dem oben beschriebenen Schema (Kapitel 2.3 und 2.4.2). Beein-
flusst wurde die Datenqualität jedoch durch verschiedene Umgebungsfaktoren. 
Intraindividuell unterschied sich die Datenqualität durch Faktoren wie den Elekt-
rodenkontakt, die Anzahl an Muskel- und Blinzelartefakten und das allgemeine 
Wohlbefinden des Probanden. Interindividuell unterschied sich die Datenquali-
tät zudem durch Haardichte und Leitfähigkeit der Haut sowie Unterschiede in 
der Aufmerksamkeit und der Entspannungsfähigkeit der einzelnen Probanden. 
Man kann auch davon ausgehen, dass sich die Probanden hinsichtlich ihrer 
Genauigkeit im Präzisionsgriff unterschieden. Durch Ermittlung der Mittelwerte 
der von EEG/EMG-Daten abgeleiteten Ergebnisse (Power, CMC) und dem 
Vergleich der relativen (nicht absoluten) Veränderung des Accuracy Errors kann 
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Das Verständnis komplexer Vorgänge im Gehirn basierend auf der funktionel-
len und anatomischen Konnektivität der verschiedenen Hirnareale durch die In-
teraktion der Neurone findet momentan großes Interesse in den verschiedenen 
Gebieten der Neurowissenschaften. Man entfernt sich von der Meinung, dass 
einzelne Hirnregionen ausschließlich für bestimmte Funktionen zuständig sind. 
Vielmehr basiert die Integration und Verarbeitung von Informationen als Grund-
lage der Ausführung von Aufgaben oder Tätigkeiten auf dem Zusammenspiel 
verschiedenster kortikaler, subkortikaler und spinaler Prozessoren, deren 
Konnektivität über anatomische Leitungsbahnen hinausgeht (Engel et al., 2013, 
Schnitzler and Gross, 2005). Die Kommunikation innerhalb der funktionellen 
neuronalen Schleifen basiert auf einer zeitlich und räumlich dynamischen oszil-
lierenden Aktivität neuronaler Populationen (Thut and Miniussi, 2009, Schnitzler 
and Gross, 2005). Durch Synchronisation und Desynchronisation in bestimmten 
Frequenzbereichen, welche sich beispielsweise in einer Steigerung oder Re-
duktion der kortikalen Power im EEG manifestieren, charakterisieren sich be-
stimmte funktionelle Abläufe wie die Bewegungsausführung (Moisello et al., 
2015). Durch Messung der kortikalen Power und kortikokortikalen, subkortiko-
kortikalen und kortikospinalen Kohärenz mittels EEG, EMG und MEG können 
funktionelle Kreisläufe im Menschen analysiert werden. Die Dynamik der neu-
ronalen Aktivität und Konnektivität und deren zeitlich und räumlich gezielte Be-
einflussung durch nicht-invasive Hirnstimulation kann dabei sowohl Aufschluss 
über physiologische Prozesse als auch über pathophysiologische Veränderun-
gen in verschiedenen neuropsychiatrischen Erkrankungen wie Parkinson, Alz-
heimer, Schizophrenie, Autismus und Dystonie geben (Wu et al., 2008, Floel, 
2014, Uhlhaas, 2013, Rippon et al., 2007). Sowohl durch pharmakologische 
Ansätze als auch durch Tiefe Hirnstimulation kann dysfunktionale Konnektivität 
unterbrochen und in physiologische Bereiche restituiert werden, was mit klini-
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scher Verbesserung einhergeht (Devos et al., 2003, Giannicola et al., 2010, 
Eusebio et al., 2011, Weiss et al., 2012, Weiss et al., 2015). Dabei eröffnet das 
Wissen über die dynamische pathologische Aktivität große therapeutische und 
prognostische Möglichkeiten und ist mit großer Hoffnung verbunden. Pathologi-
sche Synchronisation kann beispielsweise als krankheitsspezifischer Biomarker 
verwendet werden, beispielsweise um das klinische Outcome vorherzusagen 
(Weiss et al., 2015) oder als Prädiktor für den Krankheitsverlauf und zur Diag-
nosestellung in früheren Krankheitsstadien. Aber auch zur Individualisierung 
und Personalisierung bestimmter Therapien eignet sich das Aufzeichnen patho-
logischer Synchronisation und erlaubt beispielsweise die Anpassung der Stimu-
lationsimpulse der Tiefe Hirnstimulation an die oszillierende Aktivität (Little et 
al., 2013). Dadurch kann die Stimulation effektiver und verträglicher appliziert 
und der Stromverbrauch des Stimulators reduziert werden (Little et al., 2013).  
 
Unsere Studie gibt weitere Hinweise darauf, dass pathologische oszillierende 
Aktivität und Konnektivität einen Teil der Pathophysiologie des idiopathischen 
Parkinsonsyndroms darstellt und durch non-invasive Hirnstimulation gezielt und 
risikoarm sowohl die Klinik als auch die pathologische Synchronisation modu-

















Neuronale Synchronisation stellt eine Voraussetzung für die Kommunikation 
zwischen verschiedenen Hirnregionen dar und ermöglicht die funktionelle Ver-
schaltung kortikaler und subkortikaler Areale zur Integration komplexer zerebra-
ler Vorgänge wie der Bewegungsausführung und -planung. Eine exzessive 
Synchonisation im beta-Band innerhalb des motorischen Netzwerkes und eine 
verminderte kortikospinale Synchronisation korrelieren mit motorischen Symp-
tomen bei Parkinson-Patienten, welche eine verminderte kortikale Aktivierung 
aufweisen. AtDCS über dem sensomotorischen Areal kann die kortikale Exzita-
bilität steigern und motorische Symptome bei Parkinson-Patienten verbessern. 
Ziel dieser Studie war es, den Einfluss der atDCS über dem sensomotorischen 
Areal auf das klinische motorische Outcome, die feinmotorische Peformance 
der rechten Hand, die kortikale Aktivität und die kortikospinale Synchronisation 
zu untersuchen. 
In dieser doppelblinden randomisierten sham-kontrollierten EEG-tDCS-Studie 
untersuchten wir zehn pharmakologisch behandelte Patienten mit idiopathi-
schem Parkinsonsyndrom (PD) nach Pausierung der dopaminergen Medikation 
über Nacht und elf gesunde Kontrollen (HC) während einer isometrischen Prä-
zisionsgriffaufgabe mit Kraftmessgerät vor (‚pre’), direkt nach (‚post1’) und 
30min (‚post2’) nach Stimulation, begleitet von simultaner Aufzeichung eines 
25-Kanal-EEGs sowie einer EMG-Ableitung des M. abductor pollicis brevis 
(APB) und des M. interosseus dorsalis (FDI) des Index der rechten Hand. Die 
Probanden wurden randomisiert in zwei Sitzungen an zwei verschiedenen Ta-
gen mit mindestens 48h Abstand nach ‚verum’ oder ‚sham’ Stimulation mittels 
atDCS [20min (verum), 40s (sham); 1mA; tDCS-Elektroden über linker ‚C3’- 
(Anode) und rechter ‚Fp2’- (Kathode) Position, Fade-in/Fade-out 5s] untersucht.  
Die kortikale neuronale Aktivität wurde als Frequenzspektrum (Power) darge-
stellt und die kortikospinale Synchronisation anhand der kortikomuskulären 
Zeit-Frequenz-Kreuzspektrumskohärenz (CMC) analysiert. Die topographische 
Distribution wurde aus dem EEG mit Elektrodenpositionen nach dem ten-
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twenty-System abgeleitet. Die feinmotorische Performance wurde mithilfe des 
Accuracy Errors, der Quadratwurzel aus der Summe der Differenz zwischen 
KraftIst und KraftSoll des Kraftmessgeräts, bestimmt. Die motorische Symptoma-
tik der Parkinson-Patienten wurde mithilfe des UPDRS Teil III vor, direkt nach 
und 30min nach Stimulation beurteilt. 
Parkinson-Patienten zeigten über dem linken primär motorischen Areal (‚C3’) 
nach ‚verum’ Stimulation mit atDCS eine signifikante Reduktion der kortikalen 
beta-Power bei 22-27Hz für mindestens 30min nach Stimulation und eine kurz-
fristige signifikante Zunahme der kortikomuskulären Kohärenz im niedrigen be-
ta-Band bei 13-20Hz direkt nach Stimulation sowie eine signifikante klinische 
Besserung für mindestens 30min bewertet durch den UPDRS III, jedoch keine 
signifikante Änderung der feinmotorischen Performance im Accuracy Error. 
Diese Effekte waren spezifisch für die PD ‚verum’ Kondition und weder in der 
PD ‚sham’ noch in der HC ‚verum’ und HC ‚sham’ Kondition vorhanden. AtDCS 
über dem linken sensomotorischen Areal führt zu einer Senkung der beta-
Power und Steigerung der beta-CMC über dem linken primär motorischen Areal 
einhergehend mit klinischer motorischer Verbesserung. Diese Ergebnisse ge-
ben Hinweise auf eine Modulation der motorischen Netzwerkaktivität einschließ-
lich der kortikalen Aktivität und der kortikospinalen Synchronisation durch 
atDCS bei Parkinson-Patienten. Die Erweiterung des bisherigen Wissens über 
die dynamische pathologische kortikale Aktivität und Synchronisation in der 
Parkinsonkrankheit birgt großes Potenzial als Biomarker für die klinische Prog-
nose- und Diagnosestellung. Dies erlaubt langfristig möglicherweise eine indivi-
dualisierte und bedarfsadaptierte Therapie durch Anpassung der Impulse der 
Tiefe Hirnstimulation an die oszillatorische Aktivität und trägt zur Entwicklung ri-
sikoarmer, nicht-invasiver Hirnstimulationsverfahren bei, welche gezielt sowie 
zeitlich und funktionell dynamisch die klinische Symptomatik durch Modulation 
der kortikalen Aktivität therapieren könnten. 
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